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RE´SUME´
La maladie de Kawasaki est une pathologie pe´diatrique provoquant un de´re`glement immu-
nitaire. Elle entraˆıne une inflammation des vaisseaux sanguins de moyen et grand calibres.
Chez environ 30% des patients non traite´s apparaissent une inflammation des arte`res co-
ronaires, qui se manifeste par l’apparition d’ane´vrismes et peut mener, par la suite, a` un
de´ce`s par infarctus du myocarde. Ces ane´vrismes sont diagnostique´s par un examen angio-
graphique en injectant dans les arte`res du patient un produit de contraste re´actif aux rayons
X. Les ane´vrismes sont alors observables sur les diffe´rentes se´quences d’images 2D acquises
a` diffe´rents angles de vue a` l’aide d’un C-arm biplan. Ces images permettent une e´valuation
qualitative, mais ne sont pas suffisantes pour pouvoir attester correctement de la ge´ome´trie
3D, parfois complexe, des ane´vrismes. Ceci oblige les me´decins a` multiplier le nombre de vues
angiographiques, ce qui entraˆıne sur-irradiation du patient aux rayons X. Une solution que
nous proposons dans ce projet est d’effectuer une reconstruction 3D des arte`res coronaires
a` l’aide des images angiographiques. L’objectif de cet outil est d’eˆtre rapide et automatique
afin de pouvoir eˆtre utilise´ dans le cadre d’un examen angiographique. L’acquisition d’une
nouvelle image ne se fera que si la reconstruction actuelle est insuffisante pour le me´decin
et ne´cessite plus d’informations, permettant ainsi de rationaliser le nombre de vues au mini-
mum ne´cessaire. Les algorithmes de ste´re´oscopie, couramment utilise´s pour la reconstruction
3D des arte`res coronaires, ne permettent pas une reconstruction d’un volume en simplifiant
la plupart du temps l’arte`re a` sa ligne centrale et rayons. De plus, le temps de mise en
correspondance entre les images ne permet pas une utilisation ite´rative au cours de l’exa-
men angiographique. Afin d’obtenir une reconstruction 3D volumique des arte`res coronaires,
nous avons choisi de nous pencher sur la technique de Forme a` partir de la silhouette. Cette
me´thode permet a` partir de silhouettes d’un objet place´es dans les diffe´rentes vues de recons-
truire cet objet volumiquement. Cette technique pre´sente l’avantage de ne pas eˆtre limite´e
dans le nombre de vues pouvant eˆtre utilise´ et permet d’obtenir la forme de l’objet, ce qui se
preˆte tre`s bien a` notre de´sir de visualiser la ge´ome´trie 3D de l’ane´vrisme. Nous appliquons
donc dans ce me´moire cette me´thode a` des silhouettes d’arte`res coronaires, obtenues apre`s
segmentation de ces meˆmes arte`res. La reconstruction par voxels de Forme a` partir de la sil-
houette pre´sente l’avantage d’eˆtre rapide et automatique (pas de mise en correspondance des
images a` effectuer). Ainsi, la reconstruction par voxels consiste a` tester chaque voxel d’une
grille 3D avec la condition suivante : si la projection dans les plans de´tecteurs du centre du
voxel appartient a` l’inte´rieur d’une silhouette pour chaque vue alors ce voxel appartient a`
la reconstruction. Dans un premier temps, nous testons la me´thode Forme a` partir de la
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silhouette sur des donne´es simule´es afin de voir si son application sur des arte`res coronaires
est possible. Pour la ge´ne´ration de ces donne´es, nous avons utilise´ un CT-scan nous donnant
un mode`le 3D d’arte`res coronaires auquel nous avons rajoute´ artificiellement un ane´vrisme.
Ce CT-scan a` ane´vrisme ajoute´ permet aussi de ge´ne´rer des images angiographiques simule´es
du mode`le 3D d’arte`res et sert d’entre´e a` l’algorithme Forme a` partir de la Silhouette. Le re´-
sultat de la reconstruction peut alors eˆtre compare´ au mode`le d’arte`res 3D. Nous de´finissons
e´galement dans ce me´moire deux me´triques afin de comparer la reconstruction et le mode`le
d’arte`res : RER pour calculer le taux d’exce`s de la reconstruction et IR pour calculer le taux
d’intersection entre les deux volumes. Nous effectuons cette simulation dans des conditions
parfaites, c’est-a`-dire avec des images simule´es sans bruit et des donne´es de calibrage iden-
tiques aux donne´es de reconstruction 3D des images simule´es. Le re´sultat de cette simulation
est encourageant, car nous obtenons une reconstruction ade´quate au mode`le d’arte`res a` partir
de seulement 3 vues. L’ajout de vues supple´mentaires permet de nettoyer la reconstruction
d’occlusions restantes, mais la diffe´rence visuelle a` partir de 5 vues jusqu’a` 7 vues est tre`s
peu flagrante, ceci est confirme´ dans nos re´sultats par un plateau sur les valeurs de RER a`
partir de 5 vues. Ce re´sultat positif sur la reconstruction en condition parfaite nous permet
de conside´rer une application sur les donne´es cliniques. Avant de tester sur des donne´es cli-
niques, nous avons ajoute´ des erreurs sur les donne´es de calibrage afin de voir l’influence de
celles-ci sur la reconstruction. Nous avons ajoute´ des erreurs sur toutes les vues par parame`tre
en premier pour e´tudier l’influence de ce parame`tre, puis nous avons cre´e´ une configuration
avec des erreurs sur toutes les vues et tous les parame`tres. Cette configuration a e´te´ cre´e´e
en utilisant des valeurs d’erreurs proches de celles pouvant eˆtre pre´sentes dans des donne´es
angiographiques. Le re´sultat est que la reconstruction, soumise a` des erreurs de calibrage, est
atteinte de forte sous-reconstruction. Les expe´rimentations par parame`tre permettent d’isoler
les deux principaux responsables qui sont des erreurs sur la translation et le point principal.
Nous avons ensuite applique´ l’algorithme Forme a` partir de la Silhouette sur des images an-
giographiques de patients atteints de la maladie de Kawasaki. Nous proce´dons en premier a` la
segmentation des arte`res graˆce a` un filtre de rehaussement (filtre de Frangi), puis un seuillage
et une ouverture morphologique afin d’obtenir au final des silhouettes d’arte`res. Puis, nous
appliquons l’algorithme Forme a` partir de la Silhouette a` ces images en utilisant comme don-
ne´es de calibrage les donne´es fournies avec les images dans les fichiers DICOM. Les re´sultats
obtenus dans ce me´moire montrent un proble`me de sous-reconstruction en utilisant les don-
ne´es cliniques. Nous mettons en paralle`le ce re´sultat avec l’expe´rience de simulation avec des
erreurs sur les parame`tres. En effet, les erreurs choisies e´taient des valeurs re´alistes d’erreur
sur les parame`tres de calibrage et nous obtenions une sous-reconstruction. Les re´sultats de la
simulation des erreurs par parame`tre montrent que la translation et le point principal e´taient
viii
les donne´es les plus critiques pour notre algorithme. Or, en analysant ces parame`tres dans les
donne´es angiographiques, nous nous apercevons que celles-ci sont totalement ou partiellement
manquantes. Les valeurs que nous avons duˆ choisir pour les remplacer ou estimer e´taient trop
entache´es d’erreurs et cela a eu pour conse´quence une sous-reconstruction. La conclusion de
notre travail est donc que la me´thode Forme a` partir de la Silhouette est approprie´e a` une
application des silhouettes d’arte`res coronaires, car elle est rapide, automatique et pre´sente
de bons re´sultats avec des donne´es dont le calibrage est correct. Ainsi, pour une future ap-
plication en clinique, notre algorithme doit comporter une e´tape de raffinement du calibrage
afin d’obtenir une bonne estimation des donne´es de calibrage. Ils existent ainsi des me´thodes
d’auto-calibrage permettant d’estimer correctement ces parame`tres a` partir des images an-
giographiques. Apre`s voir surmonte´ les difficulte´s restantes, l’application de notre me´thode
dans le contexte clinique permettra d’obtenir une visualisation 3D des arte`res coronaires du
patient de manie`re tre`s rapide et automatique, qui sera utilisable dans le cadre d’un examen
angiographique. La de´marche ite´rative propose´e permettra de n’acque´rir que les vues ne´ces-
saires a` la reconstruction et de choisir leurs angles de manie`re optimale. Ceci permettra de
re´duire l’exposition aux rayons X du patient, mais aussi des technologues durant l’examen.
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ABSTRACT
Kawasaki disease is an immune dysfunction that typically affects children under the age of
five and causes inflammation of large and medium sized vessels. Kawasaki disease may cause
the inflammation of coronary arteries that lead to aneurysms and heart attacks. Aneurysms
can be observed by an angiographic examination. A contrast agent is injected into the pa-
tient’s arteries through a catheter and serves to accentuate the arteries when radiographs are
taken. Several image sequences of the arteries from different viewpoints are taken by means
of a biplanar C-arm. These images allow a qualitative evaluation but, due to the high degree
of overlapping structures that occurs in the 2D X-ray images, an aneurysm’s often complex
3D geometry cannot be usually assessed correctly. As a result, the clinician must take several
image series from different viewpoints, which leads to patient over-irradiation when unneces-
sary views are acquired. The solution proposed in this work is to create a 3D reconstruction
of the coronary arteries from the angiographic images. The reconstruction method must
be fast and automatic in order to be used during an angiographic examination. Also, we
should be able to integrate newly acquired views to the existing 3D reconstruction, and new
images should be taken only if the current reconstruction is not yet sufficient for the physi-
cian, thereby restricting the number of view to the minimum required. Furthermore, the 3D
reconstruction made ”on the fly” should provide hints as to which new viewing angle to use.
Such an iterative approach could also contribute toward reducing the number of angiographic
views. The current state of the art in 3D reconstruction of coronary arteries invariably ex-
ploits stereoscopic vision algorithms. These approaches generally do not yield volume-based
reconstructions since they simplify the artery to a centerline and radii, which is too coarse
to represent the geometry of an aneurysm. Moreover, the stereo matching step is too time
consuming to be integrated in an iterative procedure during an angiographic examination.
To obtain a volume-based 3D reconstruction of the coronary arteries, we decided to focus on
the technique called Shape from Silhouette (SFS). This method generates the volume-based
reconstruction of an object from its silhouettes as seen from different orientations. The ad-
vantages are that an unlimited number of views can be used and that the reconstructed shape
is suitable for our application, i.e. visualizing the geometry of the aneurysm. In addition,
the SFS approach is fast and automatic (no stereo matching between images to perform).
We apply this method on the silhouettes of coronary arteries, which are first segmented from
the angiographic images. The 3D reconstruction then consists in testing each voxel in a 3D
grid under the following condition: if the projection of the centre of the voxel on the detector
plane lies within the silhouette for each view, then the given voxel belongs to the reconstruc-
xtion. The capacity of the SFS method to handle arteries’ silhouettes to produce adequate 3D
reconstructions is tested, first, on simulated data (simulated angiographic images with fully
known calibration parameters). If the method reconstructs well in this case, then it can be
applied to real angiographic images. The simulated data is generated from a segmented CT-
scan that gives us a 3D model of a healthy coronary artery. Artificially, we add an aneurysm
to the model and modify the CT-scan data accordingly. The modified CT-scan is then used
to generate angiographic images using the Digitally Reconstructed Radiography method. We
test the SFS method with the generated angiographic images as input and we compare the
output with the 3D model of the artery and aneurysm. We can compare the two models
qualitatively but also quantitatively by defining two metrics: the RER (Reconstruction Ex-
cess Rate) measures the degree to which the SFS reconstruction exceeds the limits of the
validation model, and the IR (Intersection Rate) measures the degree of intersection between
the two volumes. The simulation is performed in ideal conditions, meaning that the 2D im-
ages are not degraded with noise and the calibration data are fully known. The results of the
simulation are encouraging. Indeed, with only three views, the reconstruction is already of
adequate quality and increasing the number of views cleans the remaining occlusions from it.
The visual result does not improve noticeably beyond five views and this result is confirmed
by the RER metric which stabilizes above five views. The results for the IR metric are very
good, with values close to one. However, the results for RER, which are above one, illustrate
an inherent problem of the SFS method as it tends toward over-reconstruction. We can con-
clude from our experiment under ideal conditions that the SFS method is suitable for use
on real clinical data. However, before arriving at this stage, we perform another experiment
with simulated data. We use the simulated images but add errors to the calibration data to
evaluate the sensitivity of the SFS method to them. First, we add errors in all views per
parameter; we then test a configuration with errors on all parameters in all views. The former
is to test the influence of each parameter, while the latter configuration is created using error
values representative of typical angiographic data. The results of this experiment show that
the reconstruction is prone to significant under-reconstruction in the presence of calibration
errors. The per-parameter tests demonstrate that the SFS method is sensitive in particular to
errors on the translation and the principal point. We subsequently apply the SFS method on
radiographic images of patients with Kawasaki disease. The application to real angiographic
data must take into account the method’s sensitivity to calibration errors. Therefore, we use
as calibration data the parameters provided in the DICOM files. The coronary arteries are
segmented from the images by applying an enhancement filter (Frangi filter), then binarizing
the images and removing several artefacts left by the ribs and the spinal column. Finally,
we apply a morphological opening to obtain the artery silhouettes. The results obtained for
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the coronary artery reconstructions show significant under-reconstruction from angiographic
images from three views. This result is in fact consistent with the previous experiment on
simulated data with calibration errors. Indeed, the chosen errors were realistic and we ob-
served under-reconstruction in that case. Since the the principal point and translation are
partially or totally missing from the DICOM data, we have to estimate those parameters,
with limited accuracy. And since those parameters are the most critical ones for the SFS
method, the errors on our estimations of those parameters cause the under-reconstruction.
The conclusion of our work is that the SFS method is suitable for application on angiographic
images of coronary arteries, as it is fast, automatic and yields good results when the data are
properly calibrated. However, the sensitivity of this algorithm to calibration errors makes
a calibration parameters refinement step necessary. Several self-calibration algorithms exist
that can estimate the parameters precisely from initial values, using feature points extracted
from the angiographic images. This step will be necessary before our approach can be uti-
lized in a clinical setting. When the remaining difficulties will have been addressed, the
application of our method in a clinical setting will give a fast and automatic 3D visualization
of coronary arteries, that may be used during an angigraphic examination. The proposed
iterative approach will help requiring just the views necessary to the reconstruction and also
choosing the optimal angles. This will reduce the exposure of the patient and the clinical
staff to X-rays during the examination.
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1CHAPITRE 1
INTRODUCTION
La maladie de Kawasaki est un de´re`glement immunitaire touchant majoritairement les
enfants de moins de 5 ans. Elle cause l’inflammation des vaisseaux sanguins de moyen et
grand calibres. Environ 30% des patients non traite´s pour cette maladie contractent la pire
complication, l’inflammation des arte`res coronaires, ce qui peut provoquer l’apparition d’ane´-
vrismes et mener par la suite a` un risque excessif d’infarctus du myocarde. Ces ane´vrismes
peuvent eˆtre diagnostique´s par un examen angiographique utilisant les rayons X. Les ane´-
vrismes sont observables sur les diffe´rentes se´quences d’images 2D acquises a` diffe´rents angles
de vue a` l’aide d’un C-arm biplan. Cependant, la superposition des structures sur une image
angiographique entrave souvent l’e´valuation correcte de la ge´ome´trie 3D de l’ane´vrisme a`
partir des images 2D. Par exemple, sur l’image 1.1, est-on en pre´sence de deux ane´vrismes
se´pare´s par une ste´nose ou d’un seul sans ste´nose significative ?
Figure 1.1 Deux ane´vrismes (en rouge) ou un seul (en bleu) ?
Un autre proble`me est que les deux vues angiographiques couramment utilise´es (AP et
2LAT) ne sont pas suffisantes pour faire un bon diagnostic des particularite´s anatomiques et
fonctionnelles des ane´vrismes. Les me´decins peuvent prendre jusqu’a` cinq vues supple´men-
taires pour e´valuer la se´ve´rite´ des ane´vrismes. Le choix des vues additionnelles se fait graˆce a`
l’expe´rience du me´decin avec de nombreuses tentatives pour trouver les bonnes angulations
des sources a` rayon X, d’autant plus que les ane´vrismes peuvent eˆtre situe´s sur plusieurs
segments coronaires. En pratique, certaines des vues peuvent se re´ve´ler inutiles apre`s coup,
spe´cialement dans le cas des ge´ome´tries les plus complexes. Pre´venir de ces vues inutiles
re´duirait l’exposition aux rayons X des patients qui doivent subir cet examen de manie`re
courante. Une reconstruction 3D faite en temps re´el, au fur et a` mesure que les vues sont
acquises, permettrait d’obtenir une premie`re visualisation de l’ane´vrisme. Si celle-ci s’ave`re
insuffisante pour le me´decin, il pourrait choisir l’angulation optimale suivante a` acque´rir en
e´valuant la reconstruction obtenue a` partir des vues de´ja` acquises. De cette manie`re, seules
les vues re´ellement ne´cessaires devraient eˆtre acquises afin de parvenir a` une bonne visuali-
sation de l’ane´vrisme et ainsi serait minimise´e l’exposition aux rayons X ne´cessaire au bon
diagnostic du patient.
La solution la plus e´vidente pour retrouver la ge´ome´trie 3D d’ane´vrismes est d’en faire
la reconstruction 3D a` partir des images angiographiques. L’ide´al serait d’avoir un outil a`
la fois utilisable en temps re´el pour que le me´decin puisse interagir avec durant un examen
angiographique mais aussi automatique pour le rendre le plus convivial possible. Ces deux
objectifs seront donc recherche´s pour la reconstrucion 3D. Les travaux sur la reconstruction
3D d’arte`res coronaires a` partir d’images angiographiques se concentrent majoritairement sur
la reconstruction a` partir de caracte´ristiques extraites des images, soit la ligne centrale de
l’arte`re et le rayon le long de cette ligne centrale. Les algorithmes de ste´re´oscopie sont alors
utilise´s pour effectuer la reconstruction 3D. Une solution envisageable est alors de faire des
reconstructions deux a` deux des vues afin de trouver la meilleure reconstruction. Le proble`me
de ce type de me´thode est l’e´tape de mise en correspondance entre les images qui est soit
lente ou soit non automatique et donc non utilisable pour notre application, ce qui ne la rend
pas utilisable dans un contexte d’examen angiographique.
D’autres types de reconstruction doivent donc eˆtre conside´re´s. La me´thode Forme a` partir
de la silhouette est une technique de reconstruction 3D a` partir d’un nombre illimite´ de vues,
de´veloppe´e en premier par Laurentini. Contrairement aux algorithmes utilisant la ste´re´osco-
pie, la me´thode SFS ne requiert pas de mise en correspondance entre les images. A partir
de silhouettes 2D de l’objet a` reconstruire, le volume 3D de l’objet est obtenu en prenant
l’intersection de tous les coˆnes de projection cre´e´s par les silhouettes. La reconstruction donne
une approximation supe´rieure de l’objet a` reconstruire et sa ressemblance compare´e a` l’objet
a` reconstruire s’ame´liorera avec un nombre croissant de vues. Dans le domaine de vision par
3ordinateur, le nombre de vues utilisables n’est limite´ que par le couˆt des came´ras. La plupart
des travaux utilisant la me´thode SFS en vision par ordinateur commencent avec cinq came´ras
et peuvent aller jusqu’a` cinquante vues. Cependant, notre contexte clinique avec l’utilisation
des rayons X nous oblige a` restreindre au minimum ne´cessaire le nombre de vues. Notre
objectif est de trouver le point d’e´quilibre entre deux contraintes en opposition : une vue
supple´mentaire engendre plus de radiations mais ame´liore la reconstruction.
Notre but est donc de de´terminer les meilleures vues afin de reconstruire en 3D les arte`res
coronaires avec le minimum de radiations. Une strate´gie de visualisation peut alors eˆtre mise
en place, afin de reconstruire avec les vues les plus optimales et e´liminer une exposition inutile
aux rayons X en enlevant les vues redondantes.
1.1 Organisation du me´moire
Le pre´sent me´moire se pre´sente sous la forme d’un me´moire classique. Il rapporte le travail
effectue´ et la de´marche suivie afin de mettre en place une nouvelle me´thode de reconstruction
3D d’arte`res coronaires. Il est divise´ en quatre chapitres. Le premier chapitre propose une
revue des connaissances sur la maladie de Kawasaki et leur e´valuation clinique ainsi que les
diffe´rentes techniques existantes de reconstruction 3D des arte`res coronaires. Le deuxie`me
chapitre de´taille la me´thodologie que nous avons suivie afin de remplir les objectifs de notre
projet. Puis dans le troisie`me chapitre, nous pre´sentons les re´sultats de reconstruction obtenus
avec la nouvelle me´thode de´veloppe´e. Enfin, nous finissons dans le dernier chapitre par les
forces et limites de notre projet ainsi que des recommandations a` suivre pour les travaux
futurs.
4CHAPITRE 2
REVUE DE LITTERATURE
Ce chapitre pre´sente une revue des connaissances ne´cessaires a` notre projet. Nous discu-
tons en premier la maladie de Kawasaki et des ane´vrismes sur les arte`res coronaires dans les
sections 2.1 et 2.2. Ensuite, nous pre´sentons l’examen angiographique ne´cessaire au diagnostic
des ane´vrismes dans la section 2.3 puis le mode`le de formation des images angiographiques
dans la section 2.4. Puis, nous exposons les diffe´rentes techniques de reconstruction 3D des
arte`res coronaires pre´sentes dans la litte´rature dans la section 2.5. Enfin, nous pre´sentons la
me´thode Forme a` partir de la silhouette dans la section 2.6 pour finir sur une synthe`se de
nos objectifs globaux et spe´cifiques de notre projet dans la section 2.7.
2.1 Anatomie
Les arte`res coronaires sont les arte`res alimentant le muscle cardiaque en sang riche en oxy-
ge`ne. Elles se situent a` sa surface en l’entourant (coronaire vient du latin coronarius, en forme
de couronne). Ces arte`res sont vitales, car elles assurent la seule vascularisation du coeur.
Les arte`res coronaires naissent a` partir de l’aorte en deux arte`res : l’arte`re coronaire droite
(RCA pour Right Coronary Artery) et l’arte`re coronaire gauche (LCA pour Left Coronary
Artery).
Figure 2.1 De´nomination en anglais des parties des arte`res droite et gauche, illustration de
Patrick J. Lynch, issue de http://en.wikipedia.org/wiki/File:Coronary_arteries.png
La pathologie la plus courante associe´e aux arte`res coronaires est la cardiopathie corona-
5rienne qui se traduit par une athe´roscle´rose des arte`res, causant un re´tre´cissement du lumen
(passage du sang) aussi appele´ ste´nose. Si ce re´tre´cissement est trop important, le coeur est
moins vascularise´ et cela peut mener a` un infarctus du myocarde. En 2002, la cardiopathie co-
ronarienne e´tait la cause de 12.7% des de´ce`s dans le monde [1], repre´sentant ainsi la premie`re
cause de mortalite´. Aux E´tats-Unis, ce pourcentage monte jusqu’a` 36.3% des de´ce`s [2]. Ces
chiffres montrent l’importance de l’e´tat des arte`res coronaires sur la sante´ du patient dans la
population adulte. Cependant, d’autres maladies peuvent atteindre les arte`res coronaires a`
d’autres aˆges, comme par exemple, la maladie de Kawasaki dans la population pe´diatrique.
2.2 Maladie de Kawasaki
Contrairement a` la cardiopathie coronarienne qui s’aggrave avec le vieillissement, la ma-
ladie de Kawasaki est une maladie infantile touchant majoritairement les enfants de moins
de cinq ans. La maladie de Kawasaki est un de´re`glement immunitaire, la cause pre´cise de
ce de´re`glement est encore inconnue a` ce jour, mais un agent infectieux en serait peut-eˆtre
la cause suivant plusieurs e´tudes [3]. Ce de´re`glement provoque, entre autres, l’inflammation
des vaisseaux sanguins de grand et moyen calibre qui va se manifester sur le patient par des
e´rythe`mes (rougeurs)(Figure 2.3) sur la peau ou encore une langue framboise´e (Figure2.2).
Figure 2.2 Langue framboise´e, photogra-
phie de Dong Soo Kim, issue de http:
//commons.wikimedia.org/wiki/File:
Kawasaki_symptoms_B.jpg
Figure 2.3 Rougeurs sur les mains, photo-
graphie de Dong Soo Kim, issue de http:
//upload.wikimedia.org/wikipedia/
commons/1/19/Kawasaki_symptoms_D.jpg
Figure 2.4 Symptoˆmes de la maladie de Kawasaki
La maladie de Kawasaki est la premie`re maladie cardiaque acquise infantile dans les
pays de´veloppe´s [4]. Cette maladie, pre´sente dans le monde, a cependant une incidence plus
6importante dans les populations d’origine asiatique et en particulier au Japon (pays ou` la
maladie a e´te´ observe´e pour la premie`re fois par Dr Tomisaku Kawasaki en 1967). L’incidence
pour les enfants de moins de cinq ans est de 13/100000 au Canada [5], de 17.1/100000 aux
E´tats-Unis et de 112/100000 au Japon [4].
Les complications cardiaques vont s’exprimer chez 30% des patients non traite´s et appa-
raissent dix a` trente jours apre`s le de´but de la maladie. Les se´quelles de l’inflammation vont
alors se pre´senter sous la forme d’ane´vrisme. Ces ane´vrismes sont critiques pour la sante´ fu-
ture du patient, car le processus de gue´rison va entraˆıner la formation de ste´noses qui peuvent
provoquer des infarctus du myocarde.
2.2.1 Ane´vrisme de la maladie de Kawasaki
Un ane´vrisme est une dilatation localise´e des parois des arte`res coronaires. Cette dilation
peut apparaˆıtre sous trois formes diffe´rentes : sacculaire (une excroissance se cre´e sur un coˆte´
de l’arte`re, figure 2.5), fusiforme (dilatation uniforme et allonge´e le long de l’arte`re, figure
2.6) ou saccularo-fusiforme (dilatation uniforme, mais plus conse´quente).
Figure 2.5 Ane´vrisme sacculaire Figure 2.6 Ane´vrisme fusiforme
Figure 2.7 Deux types d’ane´vrisme
Onouchi [6] a fait une e´tude sur 30 patients pour connaˆıtre le type d’ane´vrisme pre´domi-
nant dans la maladie de Kawasaki. Dans cette e´tude, les ane´vrismes fusiformes et saccularo-
fusiformes sont les plus fre´quents. Suzuki [7] a fait une e´tude sur 449 ane´vrismes pour
connaˆıtre leur localisation sur les arte`res coronaires. Les ane´vrismes sont majoritairement
pre´sents sur les segments principaux (90% pour la RCA et 83% pour la LCA). Ces segments
sont la branche marginale gauche (Left Marginal ou LM, figure 2.1) ou la branche ante´rieure
descendante (LAD) pour la LCA. Cette e´tude permet aussi de savoir que les patients pre´-
sentent le plus souvent deux ane´vrismes, ainsi 40% des patients pre´sentent deux ane´vrismes,
27% un ane´vrisme, 20% trois ane´vrismes et 13% quatre ane´vrismes.
72.3 E´valuation des ane´vrismes
Pour observer la se´ve´rite´ des ane´vrismes, la technique d’angiographie par rayon X se´lective
est majoritairement utilise´e. Les arte`res coronaires e´tant des structures molles contrairement
aux os, la radiographie par rayon X seule ne permet pas leur observation. Un produit de
contraste (de l’iode) est donc injecte´ dans les arte`res du patient par un cathe´ter cardiaque
afin d’opacifier les arte`res. Une radiographie par rayon X du patient est alors effectue´e par
un C-arm (syste`me d’acquisition radiographique)
Figure 2.8 C-arm de l’Hoˆpital Ste-Justine a` Montre´al, photographie personnelle du LIV4D
Le C-arm est compose´ de deux parties : la source de rayons X et l’amplificateur d’intensite´
(qui est un de´tecteur de rayons X qui permet de traduire les rayons arrivant en image visible).
Ces parties repre´sentent les deux poˆles oppose´s du C. La partie a` acque´rir du patient est place´e
a` l’isocentre, point situe´ sur le rayon central du coˆne de rayons X a` une distance appele´e
SOD (Source-Object Distance). La distance entre le de´tecteur et la source est appele´e SID
(Source-Intensifier Distance). La taille d’un pixel sur l’amplificateur d’intensite´ est de´finie
par le parame`tre DP ( Dimension Pixel).
8Figure 2.9 Parame`tres du C-arm sche´matise´s : SOD, SID et DP
Ces parame`tres SOD, SID et DP sont fournis par les syste`mes d’acquisition angio-
graphique modernes en comple´ment des images angiographiques dans les fichiers DICOM.
Dans ces fichiers sont aussi fournis les angles utilise´s pour le positionnement de la source. Le
re´fe´rentiel utilise´ pour les angles est un de´coupage sagittal-transverse (Figure 2.10).
Figure 2.10 De´coupage sagittale et transverse, illustration tombe´e dans le domaine public,
issue de http://commons.wikimedia.org/wiki/File:Coupe_anatomie.jpg
9Le lexique utilise´ pour les angles est de´taille´ dans le tableau suivant.
Tableau 2.1 Lexique des vues standards
LAT Lateral (Source a` la droite du patient)
AP Anterior - Posterior
LAO Left Anterior Oblique
RAO Right Anterior Oblique
CRA Cranial
CAU Caudal
Le plan sagittal de´coupe le patient de manie`re verticale. Les angles sont alors CRA si la
source est oriente´e vers la teˆte du patient et CAU a` l’inverse vers ses pieds (la se´paration se
fait par le plan transversal). Ce plan transversal de´coupe le patient de manie`re horizontale,
les angles sont alors RAO si la source est oriente´e vers la droite du patient et LAO si la source
est oriente´e vers sa gauche (la se´paration se fait par le plan sagittal). Les angles commencent
a` partir de la droite tels que de´finis sur le dessin. La rotation globale utilise´e pour une vue
est alors de´finie de cette manie`re : xLAOyCAU , ce qui signifie que la source est a` x degre´s
dans la partie gauche du patient dans le plan transversal et y degre´s dans la partie infe´rieure
du patient dans le plan sagittal. Cette de´finition de rotation, couple´e avec le SOD, permet
de de´finir comple`tement la position de la source.
Figure 2.11 De´finition de LAO, RAO, Cranial et Caudal, illustration issue de [8]
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2.3.1 Autres modalite´s pour l’e´valuation de la maladie de Kawasaki
Tel qu’explique´ par Mavrogeni [9], il existe d’autres modalite´s utilise´es en clinique pour
l’observation des ane´vrismes de la maladie de Kawasaki telles que l’IRM ou l’e´chocardiogra-
phie. L’e´chocardiographie est la technique de premie`re ligne pour le diagnostic et le suivi du
patient. Une e´tude mene´e par Hiraishi [10] montre que les ane´vrismes peuvent eˆtre de´tecte´s
a` 85% sur l’arte`re coronaire droite et a` 80% sur la gauche compare´e aux angiographies. Ce-
pendant, le diagnostic est grandement de´pendant de l’expe´rience et ne rend pas bien compte
de la ge´ome´trie des ane´vrismes comme le montre la figure 2.12.
Figure 2.12 Echocardiographie du coeur avec une ane´vrisme pointe´ par la fle`che, illustration
issue de [9]
L’angiographie cardiaque par IRM (CRMA en anglais) est une autre technique utilisable
pour l’observation des ane´vrismes, mais la faible re´solution spatiale de l’IRM et la longue
dure´e d’un examen IRM (environ 1h, tre`s long pour un enfant qui ne doit pas bouger)
ne permettent pas de pouvoir utiliser couramment cette technique pour l’observation de la
ge´ome´trie.
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Figure 2.13 IRM du coeur avec une ane´vrisme pointe´ par la fle`che, illustration issue de [9]
Finalement, comme explique´ par Mavrogeni [9], l’angiographie par rayons X reste la tech-
nique la plus courante pour l’e´valuation des ane´vrismes, surtout dans la perspective d’une
intervention.
2.4 Mode`le de formation des images angiographiques
Les rayons X e´mis par la source forment un coˆne traversant le patient et allant s’afficher
sur le de´tecteur. L’image s’inscrivant sur le de´tecteur est alors forme´e de tous les rayons
X n’ayant pas e´te´ absorbe´s sur le passage par les structures a` forte densite´ du patient (os,
produit de contraste). C’est donc une image en ne´gatif des structures a` forte densite´ du
patient et du produit de contraste.
Le mode`le de formation d’une image angiographique peut s’apparenter au mode`le de
formation d’une image a` partir d’une came´ra a` ste´nope´ (Figure 2.14), a` la diffe´rence que
l’image se forme a` l’arrie`re de l’objet et non en avant de la source. Les deux mode`les utilisent
la ge´ome´trie projective pour la formation des images.
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Figure 2.14 Mode`le pinhole
Le mode`le ge´ne´rique utilise´ pour la formation des images qu’elles soient angiographiques
ou par came´ra a` ste´nope´ utilise une source et un plan de´tecteur dans lequel se forme l’image.
Ce plan de´tecteur se situe a` une distance appele´e focale le long de l’axe principal (axe central
du coˆne d’e´mission des rayons X). La projection de la source sur le plan de´tecteur selon
l’axe principal s’appelle le point principal. La distance focale f et les coordonne´es du point
principal (u0, v0) dans le plan de´tecteur constituent les parame`tres intrinse`ques d’une vue
angiographique (Figure 2.15).
Figure 2.15 Mode`le d’une vue angiographique avec une silhouette dans le plan image virtuel
La projection dans le plan de´tecteur (u, v, w) du point 3D (xc, yc, zc, 1) dans le repe`re de
la vue est de´crite par l’e´quation (2.1).
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uwvw
w
 =
f 0 u0 00 f v0 0
0 0 1 0


xc
yc
zc
1
 (2.1)
La relation 2.1 n’est vrai que si l’on se place dans le repe`re de la source angiographique.
Afin de travailler de manie`re unifie´e entre les diffe´rentes sources, il faut revenir au repe`re
patient. Le repe`re patient est de´fini de la manie`re suivante montre´ sur la figure 2.16.
Figure 2.16 Repe`re patient et repe`re source
Il est centre´ sur l’isocentre du C-arm, l’axe X est la droite d’intersection entre les plans
sagittal et transverse, l’axe Y est la droite d’intersection entre les plans sagittal et frontal et
enfin l’axe Z est la droite d’intersection entre les plans transverse et frontal. Un repe`re lie´ a`
une source posse`de une rotation R et une translation t par rapport au repe`re patient. Les
parame`tres de rotation et de translation sont appele´s extrinse`ques. L’e´quation permettant
de passer, pour un point, des coordonne´es 3D dans le repe`re patient sont (x, y, z, 1) aux
coordonne´es 3D dans le repe`re source sont (xc, yc, zc, 1) est alors :
xc
yc
zc
1
 =
(
R t
0 1
)
x
y
z
1
 (2.2)
Finalement, la projection d’un point de coordonne´es (x, y, z, 1) dans le repe`re patient dans
une vue angiographique se fait par l’e´quation suivante :
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uwvw
w
 =
f 0 u0 00 f v0 0
0 0 1 0
(R t
0 1
)
x
y
z
1
 (2.3)
2.4.1 Lien entre les parame`tres d’une came´ra pinhole et parame`tres des vues
angiographiques
Apre`s avoir fait le rapprochement entre les deux syste`mes (pinhole et acquisition angio-
graphique), il est facile de faire les rapprochements entre les parame`tres pinhole et angiogra-
phiques. Ainsi, la focale vaut
f =
SID
DP
(2.4)
Dans les images angiographiques, le point principal n’est pas de´fini.
La rotation est centre´e sur l’isocentre du patient et la translation est la distance entre
l’isocentre et la source d’une vue.
La translation vaut alors :
t = (0, 0, SOD) (2.5)
Nous souhaitons e´galement de´finir la matrice de rotation permettant de passer du repe`re
patient au repe`re de la source en utilisant les donne´es angiographiques fournies dans le DI-
COM. Nous appellons α l’angle de´fini dans le plan transverse par la source par rapport a` la
vue AP, avec α = 0 si la vue est AP, α > 0 si la vue est LAO et α < 0 si la vue est RAO.
Nous appellons β l’angle de´fini dans le plan sagittal par la source par rapport a` la vue AP,
avec β = 0 si la vue est AP, β > 0 si la vue est CRA et β < 0 si la vue est CAU. Ces angles
sont repre´sente´s sur la figure 2.11. La matrice de rotation permettant de passer du repe`re
patient au repe`re de la source est alors :
R =
 cos(β) sin(β) 0−sin(β) cos(β) 0
0 0 1

−sin(α) 0 cos(α)0 1 0
cos(α) 0 −sin(α)
 (2.6)
La premie`re matrice exprime une rotation d’angle β selon l’axe z. La seconde matrice
exprime une rotation d’angle pi
2
+ α selon l’axe y. De cette manie`re, la conversion entre les
parame`tres DICOM et le mode`le d’une vue angiographique est effectue´e.
Nous allons maintenant pre´senter les diffe´rentes techniques de reconstruction 3D des ar-
te`res coronaires.
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2.5 Reconstruction 3D des arte`res coronaires
Il existe plusieurs me´thodes de reconstruction 3D des arte`res coronaires. La plus courante
dans la litte´rature est la reconstruction par ste´re´oscopie. Cette me´thode est explique´e en de´tail
dans cette section 2.5.2. Elle se limite cependant souvent a` deux vues, quelques travaux
e´tendent cette me´thode a` un nombre plus important de vues (sous-section 2.5.3). Enfin,
d’autres me´thodes n’utilisant pas la ste´re´oscopie existent et ont pour but de retrouver le
volume des arte`res coronaires a` partir d’angiographies.
La reconstruction des arte`res coronaires requiert en premier la segmentation des arte`res
coronaires que ce soit pour extraire la ligne centrale ou pour en retrouver les contours. Une
cate´gorisation des diffe´rentes techniques de segmentation des arte`res coronaires est d’abord
pre´sente´e.
2.5.1 Segmentation des arte`res coronaires
Nous allons de´tailler les techniques utilise´es pour la segmentation des contours et de la
ligne centrale dans cette section. Quasiment tous les travaux proposant une extraction de
ligne centrale ou des contours font une premie`re e´tape de traitement d’images pour rehausser
les arte`res coronaires.
Rehaussement des arte`res coronaires
Fallavolitta [11] et Andriotis [12] proce`dent d’abord a` un rehaussement des images angio-
graphiques afin de faire ressortir les arte`res coronaires par rapport au fond de l’image. Ces
filtres ont le meˆme but : rehausser les arte`res coronaires en utilisant leur caracte`re curviligne.
Fallavolitta [11] utilise une suite de filtres (homomorphique, de diffusion anisotropique, de
choc complexe et morphologique) et d’autres travaux [12, 13, 14, 15] utilisent quant a` eux un
filtre de Frangi. Les filtres multi-e´chelle (filtre de Frangi ou de Lorenz) sont abondamment
utilise´s dans la litte´rature. Nous les de´crivons donc, ici, plus en de´tail.
Filtre de Frangi et de Lorenz Les images angiographiques sont des images bruite´es
avec un assez faible contraste entre le fond et les arte`res. Il est donc indispensable avant
de segmenter les arte`res de les rehausser. La technique la plus utilise´e pour le rehaussement
des arte`res coronaires est un filtre multi-e´chelle tel que de´veloppe´ par Frangi [16] ou Lorenz
[17]. La premie`re e´tape de ces filtres est d’appliquer des filtres gaussiens de variances varie´es
sur l’image originale, donnant plusieurs images apre`s filtrage correspondant aux diffe´rentes
variances. C’est de cette premie`re e´tape que vient le nom de multi-e´chelle. Ensuite, la matrice
Hessienne est calcule´e sur les diffe´rentes images. La matrice Hessienne H d’une image est
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calcule´e en chaque pixel par :
H(x, y) =
(
∂2I(x,y)
∂x2
∂2I(x,y)
∂x∂y
∂2I(x,y)
∂y∂x
∂2I(x,y)
∂y2
)
(2.7)
En pratique, les de´rive´es partielles sont obtenues en convoluant les images par le masque
d’une de´rive´e seconde de gaussienne. A` partir des matrices Hessiennes, Frangi [16] utilise les
deux valeurs propres λ1 et λ2 ( avec λ1 ≤ λ2) pour e´tablir une mesure de probabilite´ sur
le fait que le pixel appartienne a` un vaisseau ou non. Il utilise le ratio des valeurs propres
RB =
λ1
λ2
et la norme de Frobenius S de la matrice Hessienne pour e´tablir cette mesure.
ν0 =
{
0 if λ2 > 0
e
− R2
2β2 (1− e− S
2
2c2 ) sinon
(2.8)
avec β = 0.5 and c = max(S)
2
. Le filtre de Lorenz [17] ne prend en compte que la plus grande
valeur propre contrairement au filtre de Frangi qui va utiliser toutes les valeurs propres. Le
filtre de Lorenz ne va rehausser que les arte`res de large diame`tre. Dans les filtres a` multiple
e´chelle, le proble`me est la donne´e des variances. Il faut trouver la bonne e´chelle pour les
diffe´rentes variances au risque de passer a` coˆte´ de certains vaisseaux. Dans le cadre de son
article, Fallavolitta [11] proce`de a` une comparaison du filtre de Lorenz, de Frangi (utilise´ par
Andriotis [12]) et de son filtre que nous pouvons observer sur la figure 2.17.
Figure 2.17 Filtre de Frangi (colonne de gauche), de Lorenz (colonne au centre) et de Falla-
vollita (colonne de droite), image issue du LIV4D
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Finalement, il ressort de cette comparaison que le filtre de Frangi permet un bon re-
haussement des arte`res, meilleur que Lorenz ou Fallavollita mais que plus de structures en
arrie`re-plan sont e´galement re´hausse´es.
Segmentation de la ligne centrale
Plusieurs types de segmentations sont utilise´s pour l’extraction de la ligne centrale et
peuvent eˆtre distingue´es par le fait qu’elles soient manuelles, semi-automatiques ou automa-
tiques. Apre`s avoir rehausse´ les arte`res coronaires, les lignes centrales sont ensuite extraites.
Segmentation manuelle La me´thode la plus simple pour segmenter la ligne centrale est
de proce´der a` une segmentation manuelle effectue´e par un expert [18]. Le proble`me de ces
techniques est le temps passe´ pour segmenter une arte`re et l’impre´cision qui peut re´sulter de
l’erreur humaine. Afin de re´duire ces erreurs, des me´thodes semi-automatiques cherchant a`
minimiser l’interaction avec l’expert ont e´te´ mises en place.
Segmentation semi-automatique Une branche est de´finie comme le chemin entre deux
bifurcations qui sont segmente´es par l’expert. Fallavolitta [19] s’arreˆte ici dans la segmenta-
tion semi-automatique, mais d’autres me´thodes profitent de l’interaction avec l’expert pour
e´tiqueter ([20]) ou mettre en correspondance les branches ([21, 12]). La branche (entre deux
bifurcations) est ensuite segmente´e de manie`re automatique. Ainsi, pour extraire la branche,
Fallavolitta [11] utilise l’algorithme de « Fast-Marching » qui va chercher le chemin optimal
minimisant une fonction de couˆt calcule´e en fonction de l’image de l’arte`re rehausse´e.
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Figure 2.18 Ligne centrale obtenue par la me´thode de Fallavolitta, image issue du LIV4D
Andriotis [12] et Merle [22] segmentent une branche en utilisant un filtre d’amincissement
(filtre a` hyste´re´sis) permettant d’obtenir les re´gions a` plus forte intensite´ (ici, la ligne centrale)
avec le bon seuil.
Segmentation automatique Blondel [15] et Liao [14] proce`dent a` une segmentation to-
talement automatique . Blondel [15] effectue une recherche de maximum directionnelle et
applique pour enlever les mauvais candidats un filtre a` hyste´re´sis tel qu’ Andriotis [12]. Liao
[14] n’effectue que cette dernie`re e´tape. Enfin, les diffe´rents segments sont relie´s entre eux
par une technique de chaˆınage dans les deux me´thodes.
Segmentation des contours des arte`res coronaires
Nous pre´sentons, dans cette partie, les diffe´rentes techniques de segmentation des contours
des arte`res coronaires.
Segmentation a` partir des images rehausse´es Avant de faire la segmentation pour
obtenir la ligne centrale, Andriotis [12] obtient une image des contours de l’arte`re en rehaus-
sant en premier avec un filtre de Frangi, puis il utilise un filtre a` hyste´re´sis pour garder les
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structures inte´ressantes en image binaire. Les deux seuils utilise´s pour ce filtre sont choisis en
fonction de l’histogramme de l’image. Enfin, il nettoie l’image de parasites avec une fermeture
morphologique. Wang [23] utilise un filtre de Gabor pour le rehaussement des arte`res. Pour la
segmentation, il utilise un seuillage de´pendant aussi de l’histogramme de l’image. Le re´sultat
de ces deux algorithmes est l’obtention d’une image des contours de l’arte`re.
Mode`le de croissance de re´gion A` partir d’un ou plusieurs points de semence, les tech-
niques par croissance de re´gion segmentent les images en recrutant progressivement des pixels
selon un crite`re de´fini. Ces crite`res peuvent eˆtre des similarite´s de valeurs ou bien une proxi-
mite´ spatiale ; en effet si les pixels sont proches et de valeurs semblables, il est probable qu’ils
appartiennent a` la meˆme re´gion. Le proble`me de cette technique est le recours aux points de
semence que l’utilisateur doit ge´ne´ralement cliquer [24].
Mode`le de´formable ge´ome´trique et front de propagation Les courbes de´formables
sont les fronts d’une fonction de propagation dont la vitesse de´pend des proprie´te´s de la
courbe et de l’image a` segmenter. Cette me´thode est inspire´e de la me´thode du Level Set
qui voit les fronts de propagation comme les ze´ros d’une fonction de plus grande dimension.
Brieva [25] utilise cette me´thode afin de retrouver les contours des arte`res dans une image
angiographique.
Mode`le de´formable parame´trique La courbe de´formable, appele´e snake dans la lit-
te´rature, est repre´sente´e par un ensemble de points de controˆles (snaxels) connecte´s les uns
aux autres. A` chaque snaxel est associe´e une e´nergie venant de l’image. Deux types de forces
(inte´rieure et exte´rieure) s’appliquent aux points permettant de faire augmenter ou diminuer
cette e´nergie. La force inte´rieure de´pend de la capacite´ de flexion et de rigidite´ de la courbe et
la force exte´rieure de´pend des particularite´s de l’image telles que l’intensite´. Chih [26] utilise
ainsi cette me´thode pour la segmentation d’arte`res coronaires, il extrait ainsi les contours et
recherche par la suite la ligne centrale et le rayon a` partir des contours segmente´s.
Morphologie mathe´matique La morphologie mathe´matique est l’e´tude des formes et
contours d’un objet. Les ope´rateurs morphologiques appliquent un e´le´ment structurant a`
une image en niveaux de gris. La dilation et l’e´rosion sont les principaux ope´rateurs, la
fermeture et l’ouverture sont ensuite une combinaison de ces ope´rateurs. Pour segmenter des
arte`res coronaires, les ope´rateurs utilise´s sont le top-hat (objet - version ouverte objet) et le
watershed. Eiho et Qian [27] utilisent ces deux ope´rateurs pour parvenir a` la segmentation des
arte`res coronaires. En premier, ils utilisent un ope´rateur top-hat pour rehausser les vaisseaux,
puis un seuillage est effectue´, l’arbre coronaire en entier est extrait graˆce a` une me´thode de
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croissance de re´gion, puis la ligne centrale est extraite par un algorithme d’amincissement,
enfin les contours des arte`res sont extraits graˆce a` l’ope´rateur de watershed. Apre`s avoir
extrait les lignes centrales des arte`res coronaires, il est possible de faire leurs reconstructions
en utilisant l’algorithme de ste´re´oscopie.
Synthe`se des me´thodes de segmentation Malgre´ le grand panel des me´thodes pre´sen-
te´es pour la segmentation des arte`res (ligne centrale ou contours), la majorite´ des travaux de
segmentation utilise un filtre de rehaussement du type filtre de Frangi avant d’utiliser une
technique d’extraction des contours ou de la ligne centrale plus spe´cifique.
2.5.2 Reconstruction 3D par ste´re´oscopie
Les me´thodes de reconstruction des arte`res coronaires par ste´re´oscopie utilisent majori-
tairement deux vues pour la reconstruction, bien que des travaux en utilisent plus comme
nous le montrons dans la section 2.5.3. Les arte`res coronaires sont mode´lise´es par leurs ca-
racte´ristiques [28], qui sont la ligne centrale, les rayons le long de la ligne centrale ainsi que
les bifurcations, comme nous pouvons le voir sur l’image de la figure 2.19 qui montre la ligne
centrale en rouge et les diame`tres en vert.
Figure 2.19 Ligne centrale (en rouge) et rayon (en vert) segmente´s sur une arte`re coronaire
Cette me´thode revient, en fait, a` reconstruire la ligne centrale en 3D puis le volume graˆce
aux rayons. Ainsi, les travaux sur la reconstruction 3D d’arte`res coronaires par ste´re´oscopie
peuvent se re´sumer en trois e´tapes :
– Extraction de la ligne centrale et des rayons le long de la ligne centrale
– Reconstruction 3D de la ligne centrale graˆce a` la ge´ome´trie e´pipolaire
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– Reconstruction de la surface des arte`res graˆce aux rayons 2D
La premie`re e´tape d’extraction des lignes centrales a e´te´ traite´e dans la section Segmen-
tation 2.5.1. Nous allons traiter dans cette section des deux e´tapes suivantes.
Reconstruction 3D de la ligne centrale
Afin de reconstruire en 3D la ligne centrale, il faut d’abord commencer par l’e´tape de
calibrage dans le but de connaˆıtre les parame`tres lie´s aux images et vues angiographiques
associe´es, indispensable pour connaˆıtre les relations entre les coordonne´es 3D et les coordon-
ne´es 2D. Ensuite, il suffit d’une paire de points correspondants dans les deux images pour
calculer la position en 3D, mais cela ne´cessite une e´tape de mise en correspondance entre les
points des deux images.
Calibrage Afin de permettre la reconstruction, l’e´tape de calibrage est indispensable. Elle
permet de retrouver les parame`tres intrinse`ques et extrinse`ques lie´s aux diffe´rentes images
angiographiques. Les premie`res techniques de calibrage utilisent la radiographie d’un phan-
tom 3D dont nous posse´dons les coordonne´es 3D de plusieurs points d’inte´reˆt [29]. Les vues
angiographiques souhaite´es de l’objet sont acquises et les points d’inte´reˆt 3D sont retrouve´s
sur les images en 2D . La correspondance 3D-2D des points d’inte´reˆts permet de retrouver les
parame`tres intrinse`ques et extrinse`ques, par calibrage dit implicite en utilisant l’algorithme
DLT (Direct Linear Transform)([30]). Cependant, cette technique pose plusieurs proble`mes.
Le calibrage est valable pour la re´gion convexe du volume de calibrage seulement. Or, si le
calibrage est effectue´ durant l’examen, cette zone doit comprendre le coeur. L’utilisation d’un
objet de calibrage est alors juge´e trop contraignante pour les docteurs ([31]). De nombreux
travaux ont, par la suite, cherche´ a` se libe´rer de la contrainte d’un objet de calibrage. Ces me´-
thodes de calibrage sont alors dites explicites, car elles vont rechercher a` connaˆıtre directement
les parame`tres des vues. Pour cela sont utilise´s les points d’inte´reˆts sur les diffe´rentes images ,
ce qui dans le cadre des arte`res coronaires, sont les bifurcations des arte`res. Dans un premier
temps, les travaux ont utilise´ les parame`tres intrinse`ques lie´s aux images angiographiques et
calculer juste les transformations (rotation et translation) entre les vues ([18]). Cheriet [31]
est alle´e plus loin en proposant un algorithme permettant de retrouver les parame`tres intrin-
se`ques et extrinse`ques a` partir des points de bifurcations dans les images angiographiques.
Cheriet [31] utilise d’abord les parame`tres approximatifs obtenus avec les images pour faire
une premie`re reconstruction 3D des bifurcations. Nous reprojettons ensuite ces points dans
les deux images. Nous proce`dons alors a` l’optimisation des parame`tres en minimisant de ma-
nie`re ite´rative la fonction de couˆt qui est la distance en 2D entre les bifurcations identifie´es
et les bifurcations calcule´es par reprojection sur les images. Cette optimisation est faite avec
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un algorithme de Levenberg-Marquardt. La minimisation se faisant entre les points sur les
images, la connaissance de points 3D pour le calibrage n’est pas requise.
Mise en correspondance Une fois que sont connus les parame`tres de calibrage, les lignes
centrales sur les diffe´rentes images sont mises en correspondance afin que chaque point de
celles-ci posse`de un correspondant dans l’autre image, ce qui est indispensable pour la re-
construction. La ge´ome´trie e´pipolaire permet de savoir que le correspondant d’un point dans
l’autre image se situe sur une ligne (ligne e´pipolaire), ce qui re´duit le nombre de candidats.
Il se pose alors deux proble`mes : comment calculer correctement cette ligne e´pipolaire et que
faire si des erreurs se sont introduites ? Quand nous disposons de la ligne e´pipolaire, comment
re´duire la recherche du correspondant d’une ligne a` un unique point ?
Calcul de la ligne e´pipolaire et robustesse a` l’erreur
La ge´ome´trie e´pipolaire est la relation entre deux vues angiographiques. Nous de´finissons
les e´pipoles comme les projections dans chaque vue du centre optique de l’autre vue. En
conside´rant un point 3D P dont les projections dans chaque vue sont p et p′, alors la ge´ome´trie
perspective fait que les e´pipoles et les projections forment un plan (plan e´pipolaire) qui
intersecte chaque plan image en une ligne passant par un e´pipole (figure 2.20). Nous pouvons
facilement voir que la connaissance de trois points (deux e´pipoles, plus un point sur une
image) permet de cre´er le plan e´pipolaire permettant de cre´er la ligne e´pipolaire sur l’autre
image.
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Figure 2.20 Recherche du correspondant et ge´ome´trie e´pipolaire, issue de http://commons.
wikimedia.org/wiki/File:Epipolargeometrie-fr.svg?uselang=fr
Nume´riquement, la relation entre l’e´quation de la ligne e´pipolaire si nous connaissons p ou
p’ est : pFp′ = 0 ou` F est la matrice fondamentale, caracte´ristique de la ge´ome´trie entre les
deux plans image. Pour calculer la matrice fondamentale, Longuet[32] a e´tabli un algorithme
appele´ algorithme a` 8 points, reque´rant 8 points sur chaque image a` mettre en correspondance
entre les deux images. Cet algorithme fait cependant la supposition que les correspondants
sont choisis correctement, sans erreur. Cependant, dans une application re´elle, il est peu
probable que ceci soit le cas. Par exemple, un technicien devra cliquer sur 8 bifurcations
sur chaque image et les mettre en correspondance. Les sources d’erreurs possibles sont au
nombre de deux : d’abord, il peut faire une mauvaise mise en correspondance (erreur outlier)
ou ne pas cliquer pre´cise´ment sur la bifurcation, mais quelques pixels plus loin (erreur inlier).
Un algorithme appele´ RANSAC, de´taille´ par Fischler et Bolles [33], permet de prendre en
compte ces potentielles erreurs (inlier et outlier) afin de calculer de manie`re robuste la matrice
fondamentale. Cet algorithme fonctionne de la manie`re suivante. Nous disposons de N points
a` mettre en correspondance sur chaque image. E´tant donne´ un nombre k < N de points
minimum ne´cessaire pour performer l’algorithme RANSAC et  le taux d’outliers , il est
possible de cre´er S e´chantillons de k points. La probabilite´ d’avoir un e´chantillon sans outlier
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parmi s e´chantillons est alors de :
ρ = 1− (1− (1− )k)s (2.9)
E´tant donne´ une confidence ρ, le nombre d’e´chantillons a` tester est :
s =
ln(1− ρ)
1− (1− )k (2.10)
La matrice fondamentale est alors calcule´e pour s e´chantillons ale´atoires de k points. Les in-
liers sont calcule´s et l’e´chantillon pre´sentant le meilleur taux d’inliers est garde´ pour calculer
la matrice fondamentale. Le fait de tester sur plusieurs e´chantillons permet d’obtenir une
estimation robuste de la matrice fondamentale. Une fois la matrice fondamentale calcule´e, il
est possible de calculer pour un point sur une vue la ligne e´pipolaire sur l’autre. Il reste alors
a` choisir le bon correspondant sur la ligne e´pipolaire.
Contraintes supple´mentaires pour la recherche du correspondant
Une fois que la ligne e´pipolaire est obtenue, le candidat est sur cette ligne. Cependant, dans
l’application des arte`res coronaires, il est peu probable que chaque point de la ligne centrale
ait un unique candidat pour le correspondant. Blondel[15] montre, sur un exemple d’arte`res
coronaires, que le nombre moyen de candidats pour le correspondant d’un point donne´ est
de 4.8 candidats. Bien suˆr, ceci n’est qu’un exemple, mais cela montre la proble´matique de
comment se´lectionner un unique candidat sur la ligne e´pipolaire. Des travaux optent pour une
approche semi-automatique pour la mise en correspondance, en profitant d’une segmentation
de la ligne centrale ayant donne´ des correspondances entre branches [12] ou de manie`re plus
pousse´e, une description hie´rarchique de l’arbre [22, 18, 21, 13]. Cela permet, au vue de
la ge´ome´trie assez simple d’une branche (plus ou moins une ligne), de trouver un unique
correspondant dans la plupart des cas en effectuant juste une intersection ligne e´pipolaire-
branche. Pour une approche plus automatique, d’autres contraintes peuvent eˆtre ajoute´es
afin d’obtenir un correspondant unique tel qu’une contrainte de courbure ([19]). Les images
repre´sentant le meˆme objet 3D, la courbure 3D se refle`te sur les images 2D et impose des
conditions sur les courbures en 2D. Windyga[34] et Garreau[35] utilisent de l’information a
priori sur les positions relatives des arte`res pour exclure des candidats potentiels (contrainte
d’ordre).
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Figure 2.21 Correspondants par lignes e´pipolaires calcule´es par RANSAC (en haut) puis
re´duits par la contrainte de courbure (en bas), image issue du LIV4D
Blondel[15] utilise une troisie`me image afin de lever l’ambigu¨ıte´ sur plusieurs candidats.
Le bon candidat est le seul dont la reprojection sur une troisie`me image est sur la ligne
centrale.
Reconstruction 3D de la ligne centrale Une fois que les lignes centrales sont paire´es
entre les images, la reconstruction 3D de la ligne centrale peut ainsi eˆtre calcule´e. La position
du point 3D correspondant a` deux points 2D mis en correspondance se situe a` l’intersection
entre les deux droites de projection cre´e´es entre les sources et les points en 2D (figure 2.22).
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Figure 2.22 Reconstruction 3D, illustration de [12], reproduite avec permission
Quand le me´decin de´sire observer spe´cifiquement une partie des arte`res coronaires, toutes
les vues ne sont pas approprie´es pour la visualisation de cette zone spe´cifique. Des travaux
cherchent, a` partir d’une reconstruction 3D de la ligne centrale, les vues optimales a` acque´rir
pour visualiser une zone particulie`re des arte`res coronaires (ste´noses par exemple) ([36, 37,
38, 39, 40, 41, 42, 43]) et qui permettent la meilleure e´valuation. Une premie`re reconstruction
3D par ste´re´oscopie de la ligne centrale est effectue´e avec deux vues non optimales . Ensuite,
la reconstruction est reprojette´e en 2D selon diffe´rents points de vues. Les vues optimales
sont celles permettant le moins de superposition des branches et le moins d’effet duˆ a` la
perspective. Le me´decin peut ensuite utiliser ces vues optimales afin d’observer au mieux la
section d’arte`re qui l’inte´resse.
Reconstruction de la surface des arte`res
Les rayons le long de la ligne centrale sont ensuite calcule´s dans les deux images. Andriotis
[12] utilise la ligne centrale en prenant la normale a` la tangente au point de la ligne centrale.
Un filtre gaussien de´rive´ est applique´ au profil d’intensite´ le long de cette normale permettant
d’observer les fortes variations d’intensite´ correspondant aux contours. La distance entre le
point d’intersection de la normale avec les contours et le point de la ligne centrale est le
rayon de l’arte`re. La ligne centrale e´tant par construction centrale, nous pouvons supposer
que l’autre point d’intersection de la normale avec les contours est aussi a` la meˆme distance
de la ligne centrale. Pour chaque point de la ligne centrale en 2D, nous pouvons donc trouver
un vecteur de rayon, qui est normal a` la tangente a` la ligne centrale. Pour chaque point de
27
la ligne centrale en 3D est donc associe´ deux vecteurs rayons 2D correspondant chacun a`
une image. La ge´ome´trie projective permet de retrouver facilement ces vecteurs en 3D. Une
ellipse peut alors eˆtre cre´e´e ayant comme centre le point 3D de la ligne centrale et utilisant
les deux vecteurs rayons comme indique´ sur la figure 2.23. Cette ellipse repre´sente la section
normale a` la tangente de l’arte`re.
Figure 2.23 Vecteurs de section normale et ellipse cre´e´e
A partir de toutes les sections associe´es, une polygonisation permet d’obtenir la surface.
Figure 2.24 Mise en relation des diffe´rents sections par polygonisation, image issue du LIV4D
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2.5.3 Extension a` un nombre quelconque de vues
Plusieurs travaux ont utilise´ un nombre supe´rieur a` deux de vues, spe´cialement ceux
travaillant a` partir d’images issues d’une angiographie rotationnelle. Cet examen prend un
grand nombre d’images en faisant une rotation de la source selon un axe. Cependant, en
utilisant que les images synchronise´es sur le meˆme instant du cycle cardiaque, ce nombre
diminue a` environ quatre ([44]). Blondel [15] utilise une troisie`me vue pour lever une ambigu¨ıte´
sur la recherche du correspondant. Sprague [45] utilise des lignes centrales de´ja` mises en
correspondance entre trois images pour retrouver le calibrage du syste`me et ainsi effectuer une
reconstruction a` partir de trois vues. Liao [14] proce`de par optimisation par coupe normalise´e
dans un graphe en utilisant e´galement la ge´ome´trie e´pipolaire pour obtenir un reconstruction.
Cette technique peut cependant s’appliquer sur un nombre quelconque d’images. Une image
de re´fe´rence est de´finie et l’espace 3D est de´coupe´ en tranches paralle`les au plan image
de l’image de re´fe´rence. Chaque plan est de´fini par une e´tiquette. Le but est d’assigner
a` chaque point de la ligne centrale la bonne e´tiquette, qui va ainsi donner l’information
de profondeur pour la reconstruction. La bonne e´tiquette est obtenue en optimisant une
fonction de couˆt qui, pour chaque e´tiquette possible, reprojette le point 3D ainsi construit
sur toutes les autres images disponibles et calcule la distance avec le point le plus proche de
la ligne centrale sur ces images. La bonne e´tiquette est celle dont la projection sur les autres
images est le plus proche de la ligne centrale (contrainte e´pipolaire). Cette reconstruction est
discre`te par plan, mais permet d’utiliser l’information venant de plusieurs images. Sun [46]
effectue la reconstruction 3D volumique d’objet de type arbre en utilisant l’intersection de
trois projections orthographiques orthogonales de silhouettes. Chaque voxel est teste´ dans
chaque vue par une projection orthographique dans la vue. Si le voxel appartient a` chaque
silhouette dans chaque vue alors ce voxel fait partie de la reconstruction. Les trois vues
utilise´es sont orthogonales entre elles. Movassaghi [47] s’inspire de Sun [46] pour reconstruire
des arte`res coronaires et leur volume a` partir de plusieurs vues, cette me´thode ressemble a` la
me´thode de Forme a` partir de la silhouette. Il utilise d’abord deux images et segmente sur
celle-ci les lignes centrales manuellement. Il effectue ensuite la reconstruction 3D de la ligne
centrale a` partir de lignes 2D. Avec deux points correspondants sur les deux images, il effectue
une triangulation afin de retrouver le point correspondant dans une troisie`me image. Pour
chaque point d’une ligne centrale en 2D sur une vue, les deux points de bordure correspondant
a` l’intersection de la normale a` la tangente au point 2D de la ligne centrale sont calcule´s. A`
partir du point 2D d’une ligne centrale, de ses deux points de bordure et du centre optique de
la vue correspondante, un triangle est cre´e´. Finalement, en prenant un point 3D de la ligne
centrale obtenu pour deux vues, il y a autant de triangles que de vues associe´es a` ce point.
L’intersection des areˆtes des triangles donne une enveloppe convexe en 2D, qui correspond
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a` une reconstruction de la section normale a` la tangente au point 3D de la ligne centrale
comme on peut le voir sur la figure 2.25.
Figure 2.25 Me´thode de reconstruction par Movassaghi issue de [47]
Cette me´thode peut eˆtre vue comme une version discre´tise´e de l’enveloppe visuelle ou`
l’e´valuation du volume ne s’effectue qu’autour des points de la ligne centrale 3D. Le fait de
recourir a` la reconstruction par ste´re´oscopie pour obtenir la ligne centrale au de´part est le
principal reproche qui peut eˆtre fait a` cet algorithme, car il ne se de´fait pas des de´fauts de
cette me´thode (e´tape de mise en correspondance). Kayikcioglu [48] utilise la meˆme me´thode
que Movassaghi [47], mais en projection orthographique. Cependant, apre`s avoir obtenu la
section 3D, il effectue une approximation infe´rieure par une ellipse de cette section. Il relie
ensuite les ellipses entre elles pour obtenir la surface. Cela revient quasiment a` la me´thode
de reconstruction de la surface utilise´e en reconstruction par ste´re´oscopie, mais ge´ne´ralise´e
ici a` trois vues. Enfin, Hu [44] effectue une reconstruction a` partir de quatre vues prises
d’un syste`me d’angiographie rotationnelle, mais sa me´thode peut s’appliquer a` un nombre
quelconque de vues. La me´thode de´finit un mode`le de maximum a posteriori. La fonction du
maximum de vraisemblance de ce mode`le utilise la probabilite´ que la projection d’un voxel
appartienne aux structures d’inte´reˆt sur les images. Cette probabilite´ suit un mode`le gaussien
centre´ sur les structures d’inte´reˆt, qui se re´ve`lent, dans leur me´thode, eˆtre les silhouettes des
arte`res coronaires.
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2.5.4 Solutions commerciales de reconstruction 3D des arte`res coronaires
Toshiba a de´veloppe´ un logiciel, appele´ CV-3DTM, qui permet la reconstruction a` partir
de deux ou trois vues angiographiques des arte`res coronaires ainsi que Siemens avec le logi-
ciel syngo IZ3D R©. Il s’ave`re que ces deux logiciels sont issus du meˆme logiciel CardiOp-B
System R© de´veloppe´ par Paieon [49], achete´ par les deux entreprises et inte´gre´ dans leur sys-
te`me d’acquisition angiographique [50]. Ce syste`me effectue juste la reconstruction autour
d’une bifurcation. La bifurcation est clique´e par l’utilisateur, puis trois points de´limitant
les trois branches a` segmenter. Le contour de la zone de bifurcation est alors de´limite´. Il
faut reproduire ceci dans les deux ou trois images angiographiques. Le calibrage est effectue´
en utilisant le cathe´ter sur une des vues ([51]). La reconstruction 3D est ensuite calcule´e.
Cependant, cette reconstruction se limite a` une bifurcation et demande un grand nombre
d’interventions de l’utilisateur.
2.5.5 Limitations de la reconstruction par ste´re´oscopie
L’e´tape de mise en correspondance est la plus proble´matique, elle n’est soit pas auto-
matique [18] (mise en correspondance des diffe´rentes branches des arte`res) ou couˆteuse en
temps de calcul. Dans un cadre de temps limite´ impose´ par l’examen angiographique et afin
de permettre une interactivite´ pour le me´decin, avoir un de ces deux de´fauts ne rend pas
approprie´e cette me´thode pour la reconstruction 3D des arte`res coronaires. De plus, nous
souhaitons obtenir la ge´ome´trie des ane´vrismes, soit leur volume. La me´thode par ste´re´osco-
pie simplifie a` l’extreˆme une arte`re coronaire a` une ligne centrale et a` un ensemble de sections
elliptiques. Ceci n’est pas un proble`me pour la visualisation d’arte`res saines mais deux vues
ne sont pas suffisantes pour obtenir la ge´ome´trie 3D complexe d’un ane´vrisme. En effet, la
section de l’ane´vrisme, qui peut s’ave´rer complexe, est alors re´duite a` une ellipse et perd tout
son inte´reˆt pour le diagnostic.
2.6 Reconstruction 3D a` partir de silhouettes
La reconstruction a` partir des silhouettes permet de retrouver le volume 3D d’un objet a`
partir des silhouettes des images. Ce concept a e´te´ pour la premie`re fois pre´sente´ dans la the`se
de Baumgart en 1974 ([52]) ou` il estime la forme 3D d’une poupe´e a` partir de 4 silhouettes en
prenant l’intersection de coˆnes cre´e´s a` partir de celles-ci. Le terme, couramment utilise´ pour
de´signer le volume 3D re´sultat, « Visual Hull » (Enveloppe Visuelle) a e´te´ pour la premie`re
fois introduit par Laurentini en 1991 [53].
31
2.6.1 De´finition d’une silhouette
Une silhouette est une image binaire des contours d’un objet avec un inte´rieur sans ca-
racte´ristiques spe´ciales. Notre convention est de prendre l’inte´rieur de l’objet blanc (I = 1)
et l’exte´rieur noir (I = 0). L’image suivante montre la silhouette d’une pomme (figure 2.26).
Figure 2.26 Silhouette d’une pomme
Comme nous pouvons voir sur l’image, une silhouette ne repre´sente que strictement les
contours d’un objet. Il n’y a pas de de´tail sur l’inte´rieur. Ici, il n’y a pas de diffe´rence entre
les feuilles et le fruit en lui-meˆme, qui se retrouve ici indiffe´rencie´.
2.6.2 Principe de base
Toute la litte´rature sur l’enveloppe visuelle s’accorde pour de´finir la reconstruction 3D
comme l’intersection de coˆnes. Une silhouette est associe´e a` une came´ra (posse´dant la trans-
lation et la rotation correspondant au point de vue auquel correspond la silhouette) et elle est
place´e dans le plan image de celle-ci. Chaque coˆne, appele´ coˆne visuel, est alors cre´e´ a` partir
du centre optique de la came´ra (apex du coˆne) et de la silhouette (base de la silhouette)(figure
2.27).
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Figure 2.27 Coˆne de projection a` partir d’une silhouette
L’enveloppe visuelle est l’intersection des diffe´rents coˆnes cre´e´s a` partir des diffe´rentes
silhouettes utilise´es(figure 2.28). Du fait de la construction a` partir des silhouettes, l’enveloppe
visuelle constitue une limite supe´rieure de l’objet re´el qu’on souhaite repre´senter.
Figure 2.28 Enveloppe visuelle, intersection de deux coˆnes
2.6.3 Repre´sentation et construction de l’enveloppe visuelle
Les me´thodes pour repre´senter l’enveloppe visuelle se se´parent en trois cate´gories : repre´-
sentation volumique, repre´sentation surfacique et par Bounding Edge. Les deux me´thodes les
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plus courantes pour repre´senter l’enveloppe visuelle sont les deux premie`res, mais la dernie`re
me´thode repre´sente la majorite´ des travaux re´cents sur l’enveloppe visuelle.
Repre´sentation surfacique
La surface de l’enveloppe visuelle peut eˆtre retrouve´e en prenant l’intersection de la sur-
face des diffe´rents coˆnes. Meˆme si des travaux ont permis d’optimiser cette intersection pour
certains types d’objet (polye`dres), la nature quelconque d’un objet 3D rend l’intersection
des coˆnes difficile a` calculer et potentiellement instable nume´riquement [54]. Une autre me´-
thode de reconstruction surfacique est d’utiliser les me´thodes de polygonalisation en triangles
(cubes baladeur - Marching cubes [55] ou Polygonizer [56]). A la limite avec la repre´sentation
volumique, un ensemble de cubes est calcule´ comme e´tant a` la surface de l’enveloppe visuelle.
Un carreau triangulaire est cre´e´ a` l’inte´rieur de chaque cube. L’ensemble des triangles va
repre´senter la surface.
Un autre moyen de reconstruire le volume 3D est d’en faire une reconstruction volumique
par voxels. L’espace est discre´tise´ en une grille de cubes (voxels). Chaque centre des voxels
est teste´ en le projetant sur les diffe´rentes images. Si chaque projection est a` l’inte´rieur d’une
silhouette alors le voxel appartient a` la reconstruction. La reconstruction 3D volumique est
donc constitue´e de l’ensemble des voxels ve´rifiant la projection a` l’inte´rieur des silhouettes.
En comparant avec la reconstruction surfacique, nous remarquons que la reconstruction par
voxels est un peu plus grossie`re que la reconstruction surfacique, ceci constituant un incon-
ve´nient de la me´thode volumique. Il existe diffe´rents moyens pour choisir quels cubes doivent
eˆtre e´value´s afin d’optimiser cette recherche. Celle de base, constituant a` tester tous les voxels,
est la plus lente, mais une recherche par octree rend plus rapide la reconstruction [57, 58].
Repre´sentation par Bounding Edge
En dehors des deux me´thodes courantes (surfacique et volumique), une nouvelle me´thode
de reconstruction par Bounding Edge s’est de´veloppe´e plus re´cemment [54, 59]. Sur une image
donne´e, en prenant un point sur les contours d’une silhouette, nous cre´ons un rayon passant
par ce point du contour et le centre optique de la came´ra associe´e a` l’image. Un bounding
edge (areˆte attache´e) est la ou les parties de ce rayon dont la projection dans toutes les autres
silhouettes est a` l’inte´rieur (entie`rement) de toutes les silhouettes. Ceci est re´pe´te´ pour tous
les points de contours de toutes les silhouettes. La reconstruction sera l’ensemble des lignes
obtenues pour toutes les silhouettes. Le Bounding Edge n’est pas ne´cessairement continu si
les silhouettes ne sont pas convexes (figure 2.29)
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Figure 2.29 Reconstruction par Bounding Edge d’un dinosaure - ligne du bas , image de [54]
2.6.4 Comparaison des trois me´thodes
Cheung[54] fait la comparaison des trois me´thodes et expose leurs avantages et incon-
ve´nients. Il de´taille les trois qualite´s possibles : leur exactitude, leur comple´tude et faible
complexite´ algorithmique. La premie`re est la capacite´ de la reconstruction a` suivre les fron-
tie`res exactes de l’enveloppe visuelle et la seconde est la capacite´ de la me´thode a` reconstruire
toute l’enveloppe visuelle ou juste une partie.
Tableau 2.2 Qualite´s respecte´es ou non par les trois me´thodes
Qualite´ Surfacique Volumique Bounding Edge
Comple´tude oui oui non
Exactitude oui non oui
Complexite´ de calcul importante faible mode´re´e
Cheung [54] sugge`re que la me´thode la plus rapide est une reconstruction volumique du fait
de sa faible complexite´ algorithmique (projection de points sur les silhouettes). Les me´thodes
surfaciques et volumiques pre´sentent l’avantage de reconstruire entie`rement l’objet. Dans le
cadre d’une application d’une reconstruction pour visualisation, la me´thode par Bounding
Edge ne peut eˆtre utilise´e, car elle ne permet pas de reconstruire entie`rement l’objet.
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2.7 Objectifs du projet
Les buts du projet, pre´sente´ dans ce me´moire, sont, en premier, de reconstruire les arte`res
coronaires en 3D afin d’obtenir la visualisation des ane´vrismes de la maladie de Kawasaki et
que cette visualisation permette un meilleur diagnostic pour le patient en donnant au me´decin
la ge´ome´trie 3D de l’ane´vrisme. Le second but de notre projet est de re´duire le nombre
d’acquisitions angiographiques au minimum ne´cessaire afin d’e´viter une sur-irradiation aux
rayons en prenant des vues inutiles ou redondantes, mais le tout en conservant le meilleur
diagnostic pour le patient. L’objectif est donc d’optimiser le nombre de vues ne´cessaires pour
la visualisation 3D des ane´vrismes. La re´alisation de cet objectif se subdivise en plusieurs
e´tapes :
– Segmentation des silhouettes des arte`res coronaires
– Reconstruction volumique des arte`res par l’algorithme Forme a` partir de la Silhouette
– Validation quantitative avec objet de re´fe´rence
– E´valuation clinique de l’ensemble du processus
La me´thodologie developpe´e pour la re´alisation de toutes ces e´tapes est de´taille´e dans le
chapitre 3.
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CHAPITRE 3
ME´THODOLOGIE
Nous pre´sentons dans ce chapitre la me´thodologie de´veloppe´e dans ce me´moire. Le projet
d’appliquer l’algorithme de Forme a` partir de la silhouette a` des images angiographiques
passe, en premier, par la validation de cet algorithme pour observer s’il convient bien a` une
application sur des silhouettes d’arte`res. Dans un premier temps, nous allons donc pre´senter
la validation de cette partie a` l’aide d’images angiographiques simule´es graˆce a` un CT-scan.
Puis nous allons ensuite appliquer cet algorithme sur de vraies silhouettes d’arte`res, obtenues
a partir d’images angiographiques atteints de la maladie de Kawasaki.
Nous pre´sentons donc en premier notre me´thode de validation permettant de justifier
l’utilisation de la me´thode Forme a` partir de la silhouette dans la section 3.1 puis nous
inte´grerons cet algorithme dans le cadre plus global de notre application dans la section 3.2.
3.1 Validation de la me´thode de Forme a` partir de la silhouette a` partir d’images
simule´es
Avant meˆme de travailler avec de vraies arte`res, notre souhait est d’observer si la me´thode
Forme a` partir de la silhouette en elle-meˆme est approprie´e a` notre application. Nous simulons
donc d’abord des arte`res coronaires et leurs silhouettes afin d’avoir pour entre´e de l’algorithme
Forme a` partir de la Silhouette des arte`res propres (sans parasites de segmentation) et dont
nous connaissons parfaitement toutes les donne´es de calibrage (sans erreurs). De plus, afin
de pouvoir proce´der a` une validation quantitative, nous devons pouvoir comparer la sortie
de la me´thode avec un mode`le d’arte`res dont sont issues les silhouettes. Afin de rejoindre
ces deux objectifs, nous utilisons un CT-scan de sujet sain adulte qui permet, premie`rement
d’obtenir un mode`le d’arte`res coronaires en 3D et de ge´ne´rer des silhouettes simule´es de ce
meˆme mode`le qu’on peut utiliser comme entre´e a` l’algorithme Forme a` partir de la silhouette.
De cette manie`re, nous pouvons comparer la reconstruction avec le mode`le. Si les re´sultats
de comparaison sont qualitativement et quantitativement satisfaisants, cela veut dire que
l’algorithme Forme a` partir de la silhouette convient a` notre application sur de vraies images
angiographiques.
Nous pre´sentons les diffe´rentes e´tapes de cette partie de validation dans le sche´ma algo-
rithmique 1, e´tapes que nous de´taillerons par la suite.
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Algorithme 1 E´tapes de la validation de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette
1: proce´dure Cre´ation d’un mode`le d’arte`res coronaires avec ane´vrisme
2: Segmentation d’un CT-scan pour obtenir un mode`le sain d’arte`res en 3D
3: Ajout d’ane´vrisme sur le mode`le d’arte`res
4: fin proce´dure
5: proce´dure Ge´ne´ration de silhouettes d’arte`res simule´es
6: Application de la me´thode de Radiographie Reconsrtuite Nume´riquement
7: Binarisation des angiographies simule´es pour obtenir des silhouettes
8: fin proce´dure
9: proce´dure Validation de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette
10: Reconstruction avec comme entre´e les silhouettes simule´es
11: Comparaison qualitative avec le mode`le d’arte`res
12: Cre´ation de me´trique de comparaison quantitative
13: Comparaison quantitative avec le mode`le d’arte`res
14: fin proce´dure
3.1.1 Cre´ation d’un mode`le d’arte`res coronaires avec ane´vrisme
Nous de´taillons la partie suivante les e´tapes que nous avons suivies pour cre´er un mode`le
d’arte`res coronaires avec ane´vrisme.
Extraction des arte`res coronaires
A` partir du CT-scan, un mode`le 3D des arte`res est extrait et celui-ci va constituer notre
objet de re´fe´rence dans la suite de la validation. La premie`re e´tape est de segmenter le CT-
scan afin d’en extraire les arte`res coronaires droite et gauche. La methode utilise´e ici vient
des travaux de [60, 61] qui ont extrait la ligne centrale et les rayons d’une arte`re a` partir
d’un CT-scan. Ils ont applique´, en premier, des filtres de rehaussement des arte`res de type
multi-e´chelles puis ils ont fait une recherche de chemin a` moindre couˆt sur le volume.
Ensuite, un clustering permet de se´parer les deux arte`res. Nous avons alors des mode`les
d’arte`res coronaires gauche et droite en volumique se´pare´s.
Ajout d’un ane´vrisme
Afin d’obtenir un mode`le re´aliste d’arte`res de patients atteints de la maladie de Kawasaki,
un ane´vrisme a e´te´ simule´ et ajoute´ sur le mode`le 3D des arte`res coronaires.
Analyse des statistiques des ane´vrismes et des images angiographiques pour la
simulation de l’ane´vrisme Afin d’obtenir un mode`le re´aliste d’ane´vrisme, nous avons
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de´cide´ de nous rapporter aux statistiques pre´sente´es dans la revue de litte´rature. Nous avons
de´cide´ de ne placer qu’un seul ane´vrisme sur les arte`res, bien que les statistiques montrent que
le patient en pre´sente majoritairement 2. Cependant, nous nous conformons aux statistiques,
en ce qui concerne la forme et la position, 2.2 ainsi qu’aux donne´es angiographiques dont
nous disposons. L’arte`re coronaire gauche est celle dont le plus de vues sont acquises, environ
5, a` de´faut de 2 vues pour l’arte`re coronaire droite. Cette arte`re semble donc pre´senter plus
de difficulte´s pour le me´decin en ce qui concerne l’e´valuation de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme.
Nous avons donc de´cide´ de placer l’ane´vrisme sur l’arte`re gauche. En suivant les statistiques,
nous plac¸ons alors l’ane´vrisme au milieu de la LAD. Enfin, pour sa forme, il est choisi comme
sacculo-fusiforme.
Simulation d’un ane´vrisme Maintenant que nous savons ou` placer l’ane´vrisme et ainsi
que sa forme, nous de´crivons la me´thode utilise´e pour mode´liser l’ane´vrisme souhaite´. Afin
de positionner correctement notre ane´vrisme, nous effectuons une se´paration en 40 diffe´rents
clusters du mode`le d’arte`re par la me´thode des k-means afin de cre´er 40 diffe´rentes parties
d’arte`res. Suivant la position souhaite´e de l’ane´vrisme, le cluster correspondant a` la position
souhaite´e est se´lectionne´. Nous obtenons alors un voisinage de points V (formant un nuage de
points) de la position souhaite´e de l’ane´vrisme. Maintenant pour la simulation de l’ane´vrisme,
nous le mode´lisons comme un ellipso¨ıde ayant un demi-axe majeur a et deux demi-axes
mineurs b, c respectant
a < b < 2a et a < c < 2a
Une Analyse par Composantes Principales (ACP) est re´alise´e sur l’ensemble de points de
voisinage V et permet d’obtenir la direction de l’arte`re ainsi que son rayon dans ce voisi-
nage. Nous utilisons ces informations pour cre´er l’ellipso¨ıde. L’ACP donne 3 valeurs propres
(λ1, λ2, λ3 avec |λ1| > |λ2| > |λ3|) et 3 vecteurs propres associe´s ( B′= (f1, f2, f3), la base
propre) Le premier vecteur propre donne la direction principale de l’arte`re et les deux vec-
teurs suivants la section tranversale. Nous proce´dons de la manie`re montre´e sur la figure 3.1
pour cre´er l’ane´vrisme a` partir des valeurs et vecteurs propres.
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Figure 3.1 Nuage de points englobe´ par une ellipso¨ıde
Mathe´matiquement, ceci est re´alise´ en de´finissant l’ane´vrisme comme tout point 3D x
ve´rifiant la formule 3.1.
(x− v)PDP−1(x− v)t ≤ R2 (3.1)
ou` v le centre de gravite´ du nuage de point (location ide´ale de l’ane´vrisme), R le rayon,
P = PB
′
B la matrice de transition de B (la base standard) vers B
′ et
D =
λ1 0 00 αλ2 0
0 0 αλ3
 (3.2)
α est un parame`tre pour augmenter le volume de l’ane´vrisme dans les directions secon-
daires. Comme indique´ plus haut, les deux vecteurs propres secondaires sont associe´s a` la
section transversale de l’arte`re. Notre but est de gonfler cette section pour obtenir un ane´-
vrisme, nous introduisons donc un facteur de gonflement α, qui dans notre application a une
valeur supe´rieure a` 1.
L’avantage de l’ACP, effectue´e sur un voisinage local de la location souhaite´e, est de
permettre de garder la direction de l’arte`re et donc d’obtenir un ane´vrisme physiquement
re´aliste. L’ellipso¨ıde cre´e´e pour simuler l’ane´vrisme est une fonction implicite comme le montre
l’e´quation 3.1. Pour obtenir une repre´sentation physique de cet ane´vrisme, il faut tester
cette condition en chaque voxel de la zone entourant l’arte`re (ce qui, dans notre cas, est
la grille cre´e´e par le CT-scan) Nous ajoutons les voxels qui respectent cette condition au
mode`le d’arte`re coronaire. Nous re´introduisons, de plus, l’ane´vrisme au CT-scan segmente´,
qui posse´dait des valeurs binaires suivant l’appartenance du voxel a` l’arte`re coronaire, en
mettant les voxels de l’ane´vrisme aussi a` 1. Nous avons ainsi un CT-scan d’arte`re coronaire
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avec un ane´vrisme.
3.1.2 Ge´ne´ration de silhouettes d’arte`res simule´es
En utilisant le CT-scan modifie´ auquel a e´te´ ajoute´ un ane´vrisme, il est possible d’obtenir
des silhouettes des arte`res de ce CT-scan graˆce a` la me´thode de Radiographie Reconstruite
Nume´riquement (Digitally Reconstructed Radiography ou DRR). Cette me´thode permet la
simulation d’images angiographiques a` partir d’un CT-scan. Nous disposons d’un CT-scan
que l’on place centre´ sur l’origine. Nous cre´ons artificiellement une source et un plan de´tecteur
ou` se forme l’image comme nous pouvons le voir sur la figure 3.2. Ensuite, pour chaque pixel
de l’image dans le plan de´tecteur, nous cre´ons un rayon entre la source et ce pixel. Si le rayon
n’intersecte pas le volume CT-scan, le pixel est e´gal a` 0. Quand le rayon intersecte le volume,
on regarde l’ensemble des voxels traverse´s par le rayon et nous additionnons les valeurs a`
l’inte´rieur de tous ces voxels. Cette somme est la valeur au pixel.
Figure 3.2 Me´thode DRR, image prise de [62]
Cette me´thode exprime, comme une angiographie, une atte´nuation a` travers un volume.
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Sachant que plus le rayon va intersecter de voxels de valeur importante plus la somme sera
importante, plus le pixel sera d’intensite´ proche de 255. A` la sortie, nous obtenons l’image
en niveaux de gris des arte`res coronaires avec l’ane´vrisme ajoute´. Un seuillage permet alors
d’obtenir des silhouettes d’arte`res coronaires, le seuil vaut tout simplement 1 dans notre cas.
Parame`tres utilise´s pour la me´thode DRR
Les conditions d’acquisition des images DRR sont a` mettre en paralle`le avec les conditions
d’acquisitions d’images angiographiques. Il est possible de de´finir les meˆmes parame`tres SID,
SOD, DP et f ainsi que les meˆmes rotations et translations. Ces parame`tres que nous de´fi-
nissons nous-meˆmes sont importants car ce sont les meˆmes parame`tres que nous re´utiliserons
dans la me´thode Forme a` Silhouette pour le calibrage des vues car la me´thode suppose ces
parame`tres connus. En nous aidant des valeurs pre´sentes dans les DICOM, nous avons donc
de´cide´ que la source est situe´e a` une distance (SOD) 1000mm de l’origine, le de´tecteur est a`
une distance (SID) 3000mm de la source. La focale est de f = 2600. L’image dans le plan
de´tecteur est de taille 512*512 et ses pixels sont de taille DP = SID
f
= 1.15mm. Les angles
utilise´s pour ge´ne´rer les images sont ceux ge´ne´ralement utilise´s a` l’Hoˆpital Sainte-Justine pour
l’e´valuation des ane´vrismes sur l’arte`re coronaire gauche. Ces angles nous ont e´te´ donne´s par
l’e´quipe des technologues du KT de l’Hoˆpital Sainte-Justine et valent :
– LAT
– AP
– 40 LAO 35 CRA
– 30 LAO 25 CRA
– 30 LAO 25 CAU
– 30 RAO 25 CAU
– 30 RAO
Maintenant que nous disposons des images a` mettre en entre´e de l’algorithme Forme
a` partir de la silhouette ainsi que des donne´es de calibrage qui lui sont ne´cessaires, nous
de´taillons dans la suite comment est effectue´e exactement cette reconstruction .
3.1.3 Validation de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette en condition
parfaite
Afin de faire la reconstruction en utilisant l’algorithme Forme a` partir de la silhouette,
nous de´crivons ici les hypothe`ses utilise´es dans notre me´thode de reconstruction. Comme
explique´ dans 2.6.4, il existe trois manie`res de calculer l’enveloppe visuelle dans la me´thode
Forme a` partir de la silhouette, soit une reconstruction surfacique, volumique ou par Boun-
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ding Edges. Comme mentionne´e, pour notre application, la reconstruction doit eˆtre comple`te
(e´liminant ainsi la reconstruction par Bounding Edges), mais aussi rapide. Ce dernier crite`re
donne un avantage a` la reconstruction volumique par rapport a` la reconstruction surfacique.
Nous allons expliquer dans la sous-section suivante comment est effectue´e la reconstruction
volumique dans la me´thode Forme a` partir de la silhouette.
Reconstruction volumique
La reconstruction volumique se fait selon 3 e´tapes que l’on pre´sente sur le sche´ma algo-
rithmique 2. Nous de´taillons ensuite ces diffe´rentes e´tapes.
Algorithme 2 Me´thode de Forme a` partir de la silhouette
1: proce´dure Reconstruction volumique(Calibrage connu du syste`me, Silhouettes
dans les plans de´tecteurs)
2: De´termination de la zone de reconstruction graˆce a` la connaissance des parame`tres
de calibrage
3: Cre´ation d’une grille 3D de voxels sur cette zone de´finie
4: pour toutes les cubes de la grilles faire
5: si chaque projection du centre du voxel dans chaque plan de´tecteur est a` l’inte´rieur
la silhouette alors
6: la valeur du voxel est mise a` 1
7: sinon
8: la valeur du voxel est mise a` 0
9: fin si
10: fin pour
11: fin proce´dure
Il faut d’abord de´finir la zone ou` se situera la reconstruction, cette zone est de´limite´e
par les images et le calibrage connu des vues permet d’obtenir une assez bonne estimation
de cette localisation. Sur cette zone, une grille 3D est cre´e´e, la taille d’un voxel est laisse´e a`
l’e´valuation de l’utilisateur qui peut la modifier suivant des crite`res de vitesse d’exe´cution ou
d’esthe´tique. Si la rapidite´ est le crite`re important, une reconstruction grossie`re pourra eˆtre
effectue´e tre`s rapidement en utilisant des voxels de grande taille. Si, au contraire, le but est
d’obtenir la reconstruction la plus pre´cise possible, le voxel de plus petite taille possible est
souhaitable. Cependant, il existe une taille minimale de voxel de´pendant de la re´solution des
images utilise´es. Il est inutile de descendre sous peine de tester de nombreux voxels sur les
meˆmes pixels. Cette distance minimale se calcule facilement graˆce au the´ore`me de Thale`s.
Nous prenons le cas limite ou` deux centres de voxels voisins se projettent aux deux extre´mite´s
d’un pixel.
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Figure 3.3 Taille minimale d’un voxel
Le the´ore`me de Thale`s montre alors que :
Dmin
DP
=
SOD
SID
Dmin = DP
SOD
SID
=
SOD
f
La re´solution du voxel est donc de´pendante de la re´solution de l’image et il est inutile d’aller
chercher des re´solutions tre`s e´leve´es si les images ne sont pas de re´solution e´leve´e. Ensuite,
chaque centre des voxels est alors soumis a` la condition de l’enveloppe visuelle qui est la
suivante :
Si la projection de ce point dans chaque vue angiographique est a` l’inte´rieur
des silhouettes pour toutes les vues alors le voxel va appartenir a` la recons-
truction.
A` l’inverse, s’il est a` l’exte´rieur pour ne serait-ce que d’une vue alors il est conside´re´ comme
n’appartenant pas a` la reconstruction.
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Figure 3.4 Projection de voxels dans deux silhouettes
Sur l’image 3.4 , le pixel gris appartient a` la reconstruction, car sa projection dans les
2 vues est a` l’inte´rieur des silhouettes. A` l’inverse, le voxel rouge n’y appartient pas, car
aucune de ses projections n’est a` l’inte´rieur d’une silhouette. Il est possible de mode´liser
cette condition d’un point de vue mathe´matique selon l’e´quation 3.3. Un point 3D P de
coordonne´es (x, y, z) appartient a` l’enveloppe visuelle si
n
√√√√ n∏
i=1
Ii(ui, vi) = 1 (3.3)
ou` n = nombre de vues angiographiques, (ui, vi) coordonne´es dans le plan de´tecteur de la
i-e`me vue de la projection du point P et Ii l’image de la silhouette dans la i-e`me vue. En
pratique, c’est le membre de gauche dans l’e´quation qui est teste´ pour chaque voxel et ceux
dont le re´sultat vaut 1 sont les voxels de la reconstruction. Dans notre me´thode, la recherche
des voxels de la reconstruction se fait selon un mode`le de recherche line´aire (c’est-a`-dire que
chaque voxel est teste´ un a` un progressivement sur la grille 3D). C’est la recherche avec le
plus grand temps de calcul.
Nous avons aussi de´veloppe´ la recherche des voxels de reconstruction par octree. Nous
prenons la grille initiale de base et la subdivisons en 8 cubes. Pour chaque cube, les 8 sommets
sont projete´s dans les silhouettes et les enveloppes convexes des 8 projections sont calcule´es
(voir Figure 3.5). Si toutes les enveloppes convexes dans toutes les vues intersectent les
silhouettes alors nous subdivisons encore ce cube en 8 plus petits sinon nous le laissons de
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coˆte´. Ce processus de subdivision est re´pe´te´ jusqu’a` une taille minimale de voxel pre´de´finie.
Ce type de recherche permet de laisser de coˆte´ tre`s rapidement de grands volumes et acce´le`re
la reconstruction volumique.
Figure 3.5 Enveloppe convexe dans les silhouettes
Maintenant que la reconstruction volumique a e´te´ pre´sente´e, il est possible de proce´der a`
la reconstruction a` partir d’images simule´es obtenues a` la sous-section 3.1.2. Afin de tester
la validite´ de la technique Forme a` partir de la silhouette en elle-meˆme, nous la testons en
conside´rant des parame`tres de calibrage tels que les parame`tres intrinse`ques (focale, coordon-
ne´es du point principal) et extrinse`ques (rotation et translation) qui sont les meˆmes que ceux
utilise´s pour la ge´ne´ration des images simule´es explicite´s a` la sous-section 3.1.2. Nous pouvons
donc comparer dans des conditions parfaites le mode`le et le re´sultat de la reconstruction 3D.
A` partir de cela, nous pouvons effectuer une comparaison qualitative de la diffe´rence entre le
mode`le et la reconstruction.
Comparaison qualitative
Cette comparaison s’effectue tre`s simplement en comparant visuellement la diffe´rence
esthe´tique entre les deux volumes.
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Comparaison quantitative
Afin d’e´valuer nume´riquement l’efficacite´ de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette,
nous avons de´fini deux me´triques IR et RER que nous de´finissons dans la partie 3.1.3. Ces
me´triques sont aussi utiles pour mettre le doigt sur les e´ventuels de´fauts de l’algorithme.
Mesures quantitatives Comme mentionne´ dans la section 3.1.3, la reconstruction est
effectue´e sur une grille 3D. Afin de pouvoir comparer le mode`le d’arte`res et la reconstruction
durant la validation, les dimensions de cette grille sont les meˆmes que celles du CT-scan.
Nous pouvons donc comparer voxel a` voxel le mode`le d’arte`res VRef et la reconstruction VRec.
Il est alors possible de prendre l’intersection de ces deux volumes (VRef ∩ VRec). Ce volume
montre si la position de la reconstruction est correcte par rapport au mode`le d’arte`res. Nous
cre´ons deux mesures a` partir des diffe´rents volumes, RER (pour Reconstruction Excess Rate)
et IR (pour Intersection Rate)
RER =
Nombre de voxels VRec
Nombre de voxels VRef
(3.4)
IR =
Nombre de voxels (VRef ∩ VRec)
Nombre de voxels VRef
(3.5)
La premie`re mesure rend compte de l’exce`s ou du manque de voxels de la reconstruction par
rapport au mode`le d’arte`re et la seconde mesure permet de se rendre compte de la pre´cision
de la position de la reconstruction.
Maintenant, nous pouvons proce´der a` une comparaison nume´rique de la reconstruction
et du mode`le. Nous souhaitons mettre en place une proce´dure afin de re´duire le nombre de
combinaison de vues possible tout en pre´sentant les meilleurs re´sultats.
Proce´dure de classement des meilleures reconstructions par nombre de vues
Les vues AP et LAT sont utilise´es de routine pour l’e´valuation des ane´vrismes. Nous
effectuons donc les simulations avec ces 2 vues, maintenant il s’agit de savoir quelles vues
supple´mentaires e´tudier. Nous effectuons donc la reconstruction avec un nombre supe´rieur
ou e´gal a` 2 de vues avec AP et LAT de´ja` incluses. Sachant que pour une vue, a` partir
de la 3e`me vue, il y a 5 possibilite´s de choix d’angulations dans notre simulation, ceci fait
!(n − 2) possibilite´s de combinaison de vues si nous utilisons n vues au total. Ne pouvant
rechercher de manie`re exhaustive toutes les possibilite´s, nous avons choisi de nous suivre une
proce´dure ite´rative afin de pre´senter les meilleures reconstructions. Nous de´crivons ici cette
proce´dure. Nous proce´dons d’abord a` une reconstruction a` partir de 3 vues en testant chaque
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vue possible. Nous recherchons alors la meilleure 3e`me vue parmi les vues disponibles en
calculant nos me´triques, celle qui pre´sente un RER et IR le proche de 1 est conside´re´e comme
meilleure vue. Pour la meilleure 4e`me vue, nous utilisons AP, LAT ainsi que la meilleure
3e`me vue et le reste des vues disponibles pour la quatrie`me puis nous se´lectionnons ainsi la
meilleure quatrie`me vue et ainsi de suite, pour un nombre croissant de vues. De cette manie`re,
nous effectuons, pour le processus global en allant jusqu’a` 7 vues, 5 + 4 + 3 + 2 + 1 = 14
combinaisons. Ce chiffre est a` comparer au !(7 − 2) =!5 = 120 combinaisons possibles. De
cette manie`re, il est extrait un classement des meilleures vues a` utiliser pour chaque vue. Les
mesures ont e´te´ re´alise´es sur l’arte`re en entier en premier.
Analyse spe´cifique au niveau de l’ane´vrisme
Cependant, ce qui nous inte´resse est que l’ane´vrisme soit bien reconstruit, nous avons
donc de´cide´ d’effectuer e´galement une mesure quantitative sur la branche correspondante
a` l’ane´vrisme. Nous avons manuellement se´pare´ les diffe´rentes branches de l’arte`re et ce
de´coupage se retrouve sur la figure 3.6. La meˆme proce´dure que pre´sente´e dans la section
3.1.3 pour l’arte`re en entier a ensuite e´te´ applique´e a` la section de l’ane´vrisme.
(a) Arte`re coronaire gauche (b) Arte`re coronaire droite
Figure 3.6 Se´paration en sections
3.1.4 Test de robustesse de la me´thode Forme a` partir de la silhouette
Toutes les simulations effectue´es pre´ce´demment partent du principe que les donne´es de
calibrage sont parfaites. Or a` terme, notre but est d’utiliser la me´thode Forme a` partir de
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la silhouette sur des images angiographiques ou` les donne´es de calibrage sont obtenues a`
partir des donne´es DICOM. Comme explique´e dans la the`se de Fallavollita, les parame`tres
angiographiques associe´s au DICOM sont quelque peu impre´cis, ce qui peut poser proble`me a`
notre reconstruction sachant que nous utilisons ces parame`tres comme donne´es de calibrage
a` notre algorithme Nous avons ainsi souhaite´ e´tudier l’influence d’erreurs de calibrage en
effectuant des reconstructions avec des erreurs sur les diffe´rents parame`tres et/ou diffe´rentes
vues. Pour les diffe´rentes simulations effectue´es, nous reprenons notre classement obtenu avec
des simulations sans erreur.
Nous souhaitons disposer des erreurs sur plusieurs vues et plusieurs parame`tres a` la fois.
Ce mode`le d’erreurs est re´aliste, car si on suppose qu’une erreur peut eˆtre pre´sente pour une
vue alors elle en est de meˆme pour toutes les autres. Il en est de meˆme pour les parame`tres.
Nous allons tester des erreurs sur un seul parame`tre a` la fois pour les angles sagittaux et
transversaux se´pare´s, puis les deux ensemble ainsi que la focale, le point principal et la
translation. Enfin, nous testons une configuration rassemblant toutes ces erreurs.
Pour ce qui est des erreurs sur les angles, nous testons une erreur uniforme de 1 degre´
sur tous les angles (sagittaux ou transversaux). Une erreur uniforme sur la focale de 3% et
une erreur uniforme de 7 pixels sur chaque coordonne´e du point principal. Les valeurs de 1
degre´ pour les angles viennent du fait que les parame`tres DICOM sont des entiers. Les angles
sont donc de´finis au degre´ pre`s. Enfin, les ordres des valeurs d’erreur sur la focale et sur
le point principal sont ceux propose´s par Fallavollita dans sa the`se [63]. Ce qui semble eˆtre
potentiellement une source d’erreur pour le parame`tre translation est le fait que les valeurs de
translation sont diffe´rentes d’une vue a` l’autre. Pour ve´rifier cette hypothe`se, nous regardons
une configuration avec une erreur uniforme de 10mm sur toutes les vues et une configuration
avec une erreur gaussienne centre´e sur la valeur sans erreur de la translation avec une variance
de 20mm. Pour la variance, nous nous sommes re´fe´re´s aux donne´es DICOM pour observer
les diffe´rences entre les valeurs de translation pre´sentes.
Les re´sultats qualitatifs et quantitatifs obtenus suite a` cette partie permettront d’attester
ou non de la validite´ de l’application de la me´thode Forme a` partir de la silhouette.
3.2 E´valuation de l’algorithme de Forme a` partir de la silhouette sur des donne´es
cliniques
Apre`s avoir teste´ la validite´ de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette lui seul,
nous l’inte´grons maintenant a` notre application de reconstruction a` partir d’images angio-
graphiques. Nous mode´lisons notre application de la manie`re pre´sente´e sur le graphique 3.7.
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Figure 3.7 Me´thodologie de l’e´valuation clinique
Nous souhaitons maintenant tester toute cette chaˆıne dans cette section. Contrairement a`
la partie pre´ce´dente, de nouveaux de´fis apparaissent. En effet, nous n’avons plus directement
des silhouettes correspondantes parfaitement a` un mode`le, mais des images angiographiques a`
segmenter afin d’obtenir les silhouettes. De plus, alors que les parame`tres de calibrage e´taient
parfaitement connus, maintenant nous avons pour seule indication les parame`tres associe´s au
DICOM.
Algorithme 3 Application clinique de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette
1: proce´dure Extraction des parame`tres et images angiographiques a` partir
des DICOM
2: Extraction des parame`tres d’acquisition et conversion en parame`tres de calibrage
3: Choix des images dans les se´quences DICOM - synchronisation ECG
4: fin proce´dure
5: proce´dure Segmentation des arte`res coronaires
6: Rehaussement des arte`res coronaires
7: Seuillage par binarisation pour obtenir des silhouettes
8: Nettoyage des images par ouverture morphologique
9: fin proce´dure
10: proce´dure Reconstruction des images
11: Application de la me´thode Forme a` partir de la silhouette avec donne´es de calibrage
et silhouettes segmente´es
12: fin proce´dure
Nous effectuons maintenant les reconstructions a` partir de donne´es cliniques obtenues
au Centre Hospitalier Universitaire Sainte-Justine (CHU-SJ), Montre´al (Canada) par un C-
arm Infinix-CFI BP de Toshiba. Cette e´tude a e´te´ approuve´e par le comite´ e´thique et le
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consentement e´crit des parents des patients obtenu pour tous les participants. Notre base de
donne´es de patients contient, pour le moment, 12 patients, mais les re´sultats retenus dans ce
me´moire sont pour cinq patients (trois pre´sente´s dans la section 4.3 du chapitre Re´sultats et
deux autres en annexes A et B). Les trois patients pre´sentes des ane´vrismes de taille diffe´rente.
Le patient 1 n’a pas d’ane´vrisme, le patient 2 a un ane´vrisme moyen, enfin le patient 3 a un
ane´vrisme de taille importante.
3.2.1 Extraction des parame`tres et images angiographiques a` partir des DICOM
Parame`tres d’acquisition
Comme indique´ dans la section 2.3, les images angiographiques sont fournies dans le
format DICOM avec les parame`tres d’acquisition de ces images :SOD, SID, DP ainsi que
les angles transversaux et sagittaux. Il est a` remarquer que, dans les fichiers DICOM, tous
les parame`tres que nous utilisons sont des entiers, y compris les angles. Graˆce au lien effectue´
dans la section 2.4.1 entre l’acquisition d’une image angiographique et l’acquisition par une
came´ra CCD, nous pouvons donc appliquer la me´thode Forme a` partir de la silhouette avec
tous les parame`tres dont nous disposons, seul manque le point principal. Nous avons choisi
de de´finir comme point principal une bifurcation pre´sente sur toutes les images afin de nous
assurer de la correspondance entre images dans le cas du patient 1 ( voir point rouge sur
les images angiographiques du patient 1 dans la sous-section 3.2.1) . Pour les deux autres
patients, nous avons pris la sortie du cathe´ter.
Pre´sence de l’ane´vrisme
Nous de´taillons ici la pre´sence ou non d’ane´vrisme chez les trois patients.
Patient 1 Ce patient ne pre´sente pas d’ane´vrisme. Bien que sur les images, l’objet que
nous avons entoure´ en vert puisse eˆtre confondu avec un ane´vrisme, ceci n’en est pas un.
Ce patient permet donc de tester la capacite´ de notre algorithme a` reconstruire des arte`res
saines. Beaucoup de nos donne´es patient ne pre´sentent pas d’ane´vrismes, ils correspondent
en fait a` des suivis cliniques post-traitement de la maladie de Kawasaki apre`s gue´rison du
patient.
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(a) LAT (b) AP
Figure 3.8 Images angiographiques de l’arte`re coronaire droite du patient, avec la bifurcation
utilise´e comme point principal en rouge et cercle vert pour de´limiter l’ane´vrisme
(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO15CRA
Figure 3.9 Images angiographiques de l’arte`re coronaire gauche du patient 1, avec la bifurca-
tion utilise´e comme point principal en rouge
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Patient 2 Ce patient pre´sente un ane´vrisme de taille moyenne observable sur les images
angiographiques 3.10.
(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO26CRA (f) 30RAO25CAU
Figure 3.10 Images angiographiques de l’arte`re coronaire gauche du patient 2
Patient 3 Ce patient pre´sente un ane´vrisme de taille importante observable sur les images
angiographiques 3.11.
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(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO25CRA (f) 30RAO25CAU
Figure 3.11 Images angiographiques de l’arte`re coronaire gauche du patient 2
Choix des images et synchronisation ECG
Dans les fichiers DICOM sont pre´sentes des se´quences de plus de 100 images angiogra-
phiques allant de l’arrive´e du produit de contraste jusqu’a` son retrait, le tout sur plusieurs
cycles cardiaques. Peu d’images correspondent finalement au maximum de propagation du
produit de contraste, il est donc important de bien de´finir cette pe´riode. De plus, il est im-
portant de synchroniser les images sur le meˆme instant du cycle cardiaque. Le mouvement
entre la systole et la diastole est important et peut entraˆıner des artefacts de mouvement sur
la reconstruction si aucune pre´caution n’est prise. Heureusement, dans les enteˆtes DICOM
est e´galement fourni l’ECG du patient. Nous avons choisi de prendre toutes les images sur
la fin de la diastole (correspondant a` une expansion maximale des arte`res). Cet instant se
de´finit par un complexe PR sur l’ECG.
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Figure 3.12 ECG du patient pour la vue 30 LAO 25 CAU et instant choisi
Il existe un autre mouvement dans les images, correspondant a` la respiration du patient.
Cependant, nous n’avons pas tenu compte de la synchronisation sur le cycle respiratoire
sachant que celui-ci est plus long que le cycle cardiaque. La double synchronisation est tre`s
difficile sur des se´quences de 20 a` 30 images (se´quence ou` le produit de contraste est pre´sent
dans toutes les arte`res).
3.2.2 Extraction des silhouettes d’arte`res
Pour visualiser les arte`res coronaires durant un examen angiographique, un produit de
contraste (de l’iode) est injecte´ se´lectivement graˆce a` un cathe´ter cardiaque, permettant de
faire ressortir les arte`res par rapport au fond. Notre but est d’obtenir des silhouettes d’arte`res
coronaires tout en e´vitant de segmenter la colonne verte´brale ou les coˆtes aussi pre´sentes sur
l’image et qui peuvent pre´senter des intensite´s proches des arte`res contraste´es du fait de leur
densite´. Pour notre me´thode de segmentation, nous nous sommes inspire´s des e´tapes suivies
par [12]. Pour obtenir les silhouettes, un filtre de Frangi est d’abord applique´ pour permettre
le rehaussement des arte`res coronaires. Les diffe´rentes valeurs de variances utilise´es pour ce
filtre sont 1, 3, 5, 7 et 9. Ce filtre permet de rehausser les structures de type tubulaire, ce
qui est approprie´ pour les arte`res. L’histogramme des images est ensuite e´galise´. Les images
sont en niveaux de gris, il faut donc ensuite les binariser pour obtenir des silhouettes. Ceci
est re´alise´ par un simple seuillage re´alise´ au 95e´me percentile de l’histogramme. Ce seuil
est le meˆme pour toutes les images et permet de garder seulement les structures les plus
rehausse´es, soit, dans notre cas les arte`res, mais aussi malheureusement un peu les coˆtes et
la colonne verte´brale. Pour retirer ces parasites restants, une ouverture morphologique est
re´alise´e. Nous utilisons comme e´le´ment structurant un disque de rayon 2 pixels. Ce rayon est
le rayon minimum permettant d’enlever les parasites restants, un rayon plus grand est trop
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destructeur au niveau de la segmentation des arte`res coronaires.
3.2.3 Reconstruction 3D des arte`res
Nous proce`dons a` la reconstruction a` partir de donne´es cliniques de la manie`re de´finie dans
la sous-section 3.1.3. Nous disposons les silhouettes, segmente´es par la technique de´crite au
paragraphe pre´ce´dent, que l’on place dans les plans de´tecteurs. Nous connaissons le calibrage
des vues graˆce aux donne´es fournies avec le DICOM. Nous effectuons donc la reconstruction
volumique des arte`res coronaires, en choisissant une taille de voxel de 0.25mm afin de faire
un compromis entre la pre´cision et la rapidite´ de la reconstruction. Cette valeur est un peu
plus importante que la valeur minimale qui est d’environ 0.15mm.
3.3 Synthe`se de la me´thodologie
Nous avons pre´sente´ dans ce chapitre les diffe´rentes e´tapes de notre me´thodologie. Notre
objectif est d’appliquer l’algorithme Forme a` partir de la Silhouette sur des images angiogra-
phiques d’arte`res de patients atteints de la maladie de Kawasaki. Pour remplir cet objectif,
nous testons cet algorithme sur des images angiographiques simule´es avec des donne´es de
calibrage parfaites. Puis, nous testons la sensibilite´ de l’algorithme Forme a` partir de la Sil-
houette a` des erreurs sur les donne´es de calibrage toujours sur des images simule´es. Enfin,
nous appliquons la me´thode de´veloppe´e dans ce projet sur des patients atteints de la maladie
de Kawasaki Nous pre´sentons les re´sultats dans le chapitre suivant 4.
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CHAPITRE 4
RE´SULTATS
Ce chapitre pre´sente les re´sultats des e´tapes pre´sente´es dans la me´thodologie 3. Dans
un premier temps, nous pre´sentons nos conditions d’expe´rimentations dans la section 4.1,
ensuite nous de´taillons les re´sultats lie´s a` l’objet de validation : d’abord sa construction, puis
les images DRR obtenues et enfin les expe´riences ope´re´es graˆce a` cet objet dans la section
4.2. Enfin, nous de´taillons les re´sultats de l’e´valuation clinique dans la section 4.3.
4.1 Conditions d’expe´rimentations
L’application a e´te´ de´veloppe´e en utilisant Matlab pour la partie segmentation et pour
la ge´ne´ration des silhouettes par la me´thode DRR et C++ sous Visual Studio 2008 pour la
partie Reconstruction tout en nous aidant des librairies suivantes OpenCV (http://opencv.
willowgarage.com) pour l’affichage et la segmentation des images et OpenGL (www.opengl.
org) pour l’affichage d’un mode`le 3D. L’ordinateur utilise´ pour les reconstructions posse`de
un processeur Intel Core2 Duo E6600 avec 4 Mo de me´moire vive.
4.2 Validation de la me´thode de Forme a` partir de la silhouette a` partir d’images
simule´es
Dans cette partie, nous pre´sentons les re´sultats de la validation de l’algorithme Forme
a` partir de la Silhouette a` partir d’images simule´es. Ces images simule´es sont obtenues par
construction d’un mode`le d’arte`res avec un ane´vrisme. En premier, nous allons pre´senter les
re´sultats de la construction de ce mode`le dans la sous-section 4.2.1, puis des images simule´es
ge´ne´re´es a` partir de ce mode`le dans la sous-section 4.2.2 enfin nous de´taillerons les re´sultats
des expe´riences effectue´es a` partir du mode`le d’arte`res et des images simule´es dans la sous-
section 4.2.3.
4.2.1 Cre´ation d’un mode`le d’arte`res coronaires avec ane´vrisme
Le CT-scan fourni par Dr Dahdah sert de base pour la construction d’un mode`le de
coronaires 3D. Apre`s segmentation du CT-scan, les deux arte`res se´pare´es par un clustering
donnent le re´sultat montre´ sur la figure 4.1. De cette manie`re, les arte`res gauche et droite
sont se´pare´es. Afin de rajouter l’ane´vrisme, nous proce`dons ensuite a` un clustering local sur
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chaque arte`re, donnant 40 groupes de points correspondants a` des voisinages de points. Sur
la figure 4.3, chaque cluster est repre´sente´ par une couleur diffe´rente. Ensuite, en choisissant
un cluster parmi les 40, dans notre cas le 26e`me, on cre´e un ellipso¨ıde permettant d’englober
ce nuage de points. Nous fusionnons alors cet ellipso¨ıde a` l’arte`re coronaire. Le re´sultat du
mode`le 3D d’arte`re est pre´sente´ sur la figure 4.2. Ce mode`le va eˆtre utilise´ comme re´fe´rence
pour la comparaison avec le re´sultat de la reconstruction par la suite.
Figure 4.1 Arte`re coronaire droite (sur la gauche) et Ar-
te`re coronaire gauche (sur la droite)
Figure 4.2 Volume de re´fe´-
rence avec ane´vrisme ajoute´
Figure 4.3 Clusterings arte`re coronaire droite (sur la gauche) et arte`re coronaire gauche (sur
la droite)
4.2.2 Ge´ne´ration de silhouettes d’arte`res simule´es
Le mode`le avec ane´vrisme est soumis a` l’algorithme DRR. Les images re´sultantes avant
binarisation sont pre´sente´es sur les figures 4.4 et 4.5. Les images re´sultantes apre`s binarisation
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sont pre´sente´es sur les figures 4.6 et 4.7
LAT gauche AP
30RAO 30RAO25CAU
Figure 4.4 Images obtenues par l’algorithme DRR et binarise´es
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30LAO25CAU 30LAO25CRA
40LAO35CRA
Figure 4.5 Images obtenues par l’algorithme DRR avant binarisation
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LAT gauche AP
30RAO 30RAO25CAU
Figure 4.6 Images obtenues par l’algorithme DRR et binarise´es
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30LAO25CAU 30LAO25CRA
40LAO35CRA
Figure 4.7 Images obtenues par l’algorithme DRR et binarise´es
4.2.3 Validation de l’algorithme Forme a` partir de la silhouette en condition
parfaite
Dans un premier temps, nous montrons les re´sultats des expe´riences effectue´es en condi-
tions optimales ; c’est a` dire avec les meˆmes parame`tres de calibrage que ceux utilise´s pour
la ge´ne´ration des images DRR.
62
Processus de se´lection des meilleures vues
Comme explique´ dans la partie 3.1.3, nous avons e´tabli un processus afin de rechercher les
meilleures reconstructions tout en e´vitant de ge´ne´rer les 120 combinaisons possibles. Ainsi,
la meilleure reconstruction pour un nombre donne´de vues est se´lectionne´e parmi toutes les
reconstructions en remplissant au mieux les conditions de´finies dans la section 3.1.3 ; c’est-a`-
dire un RER et un IR les plus proches de 1, le tout en se basant sur les reconstructions a` un
nombre infe´rieur de vues. Nous e´tablissons alors un classement des vues que nous de´crivons
dans le tableau 4.2.3.
Tableau 4.1 Classement des vues pour l’arte`re en globalite´ et la section 3
ime vue Arte`re en globalite´ Section 3
3e`me 40LAO35CRA 40LAO35CRA
4e`me 30LAO25CAU 30RAO25CAU
5e`me 30RAO25CAU 30RAO
6e`me 30LAO25CRA 30LAO25CRA
7e`me 30RAO 30LAO25CAU
Ce classement a e´te´ effectue´ pour l’arte`re en globalite´, mais aussi pour une section, celle
ou` est pre´sent l’ane´vrisme. Nous constatons que l’ordre des vues n’est pas le meˆme. Ainsi, les
vues reconstruisant au mieux l’arte`re ne sont pas force´ment celles reconstruisant au mieux
l’ane´vrisme.
Ainsi, Tab.4.2.3 donne une strate´gie de vue a` suivre pour reconstruire une arte`re coronaire
et ainsi minimiser le nombre de vues angiographiques. Nous pouvons meˆme personnaliser cette
strate´gie a` une section celle ou` est pre´sente l’ane´vrisme (ici, la section 3).
Comparaison qualitative
Nous montrons maintenant les re´sultats qualitatifs de l’algorithme Forme a` partir de la
Silhouette applique´ a` notre mode`le d’arte`res. Nous montrons les meilleures reconstructions
pour 2, 3, 4, 5 et 7 vues sur les figures 4.8 et 4.9.
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(a) Mode`le d’arte`re (b) 2 vues
(c) 3 vues (d) 4 vues
Figure 4.8 Reconstruction a` partir des images DRR et avec donne´es de calibrage sans erreur
de 2 a` 4 vues
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(e) 5 vues (f) Les 7 vues
Figure 4.9 Reconstructions a` partir des images DRR et avec donne´es de calibrage sans erreur
pour 5 et 7 vues
Nous observons sur les figures 4.8 et 4.9 que la reconstruction posse`de de tre`s nombreux
voxels en exce`s, cre´ant ainsi des branches fantoˆmes qui ne sont pas pre´sentes dans le mode`le
d’arte`res. Ce proble`me vient du fait que l’utilisation de 2 vues (figure 4.2.3) n’apporte pas
assez d’informations pour de´terminer si un voxel appartient effectivement a` la bonne recons-
truction. Les voxels en exce`s correspondent a` des zones d’ombre que l’ajout de vues supple´-
mentaires doit lever. Avec une reconstruction a` 3 vues (figure 4.2.3), nous voyons de´ja` que
le re´sultat est beaucoup plus proche du mode`le d’arte`res, il reste cependant encore quelques
occlusions correspondantes a` des zones d’ombre non leve´es par l’ajout de la troisie`me vue. Ce
proble`me s’ame´liore avec un nombre croissant de vues (4 vues- figure 4.2.3 et 7 vues- figure
4.2.3). Cependant, si nous regardons la reconstruction par le dessus sur la figure 4.10, nous
nous rendons compte que des zones restent mal reconstruites malgre´ 7 vues utilise´es.
Re´sultats quantitatifs
Le RER et le IR pour les meilleures reconstructions de 3 a` 7 vues sont pre´sente´s dans le
graphique 4.11.
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(a) Mode`le d’arte`re (b) 3 vues
(c) 7 vues
Figure 4.10 Reconstructions, vue proche de 90CRA
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Figure 4.11 RER et IR pour les reconstructions dans les conditions optimales
Les re´sultats qualitatifs pre´ce´dents sont confirme´s par les mesures RER et IR. Bien que
la reconstruction pre´sente encore un fort exce`s de reconstruction avec un RER=1.65 a` 3
vues, ce taux diminue progressivement au fur et a` mesure que nous ajoutons des vues. Il
est a` remarquer le plateau a` partir de 5 vues dans les valeurs de RER aux alentours de
1.30, et ajouter des vues ne permet pas d’ame´liorer la sur-reconstruction a` ce niveau-la` de
manie`re importante. Nous avons donc encore ici une sur-reconstruction, proble`me inhe´rent
a` la me´thode Forme a` partir de la silhouette. Meˆme en utilisant 7 vues, nous n’ame´liorons
pas ceci, car la zone pre´sentant la plus forte sur-reconstruction est la branche principale dont
aucune vue que nous utilisons ne permet un nettoyage correct. En effet, sa ge´ome´trie ne´cessite
une vue CRA ou CAU a` grand angle pour bien l’observer, soit plus de 70 degre´s, ce qui ne
se fait pas en milieu clinique. Ensuite, nous observons que le IR est aux alentours de 0.9, ce
qui se rapproche de 1, la valeur ide´ale. Ceci indique une sous-reconstruction ou un mauvais
placement. Afin de chercher une origine a` ce proble`me, nous nous sommes penche´s sur la
seule e´tape ne´cessitant un choix de notre part dans cette e´tape de validation ; c’est-a`-dire
le choix du seuil pour la binarisation des images DRR. Nous avons change´ ce seuil et avons
observe´ alors l’influence sur la reconstruction. Ce changement de seuil donne une version plus
fine des arte`res sur les images. Nous avons passe´ ce seuil a` 10 et nous nous rendons compte
dans le graphique 4.12 qu’en changeant seulement le seuil de quelques valeurs, nous obtenons
une reconstruction bien moins comple`te (IR aux alentours de 0.65).
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Figure 4.12 RER et IR pour les reconstructions dans les conditions optimales avec seuil de
10
Nous avons choisi notre seuil le plus bas possible a` 1. Tout pixel des images DRR ayant e´te´
atteint par un rayon est donc dans la silhouette. Nous e´mettons l’hypothe`se que cette marge
d’erreur de l’IR entre 1 et 0.9 vient du fait que l’algorithme DRR au moment de la ge´ne´ra-
tion des images donne une version plus fine que devrait normalement eˆtre les angiographies
simule´es des arte`res. Cette hypothe`se est probablement vraie si l’on se base sur l’expe´rience
montrant qu’une version plus fine des arte`res (en changeant le seuil) donne une diminution
de l’IR. Cependant, nous ne pouvons donner d’hypothe`se sur la cause de sous-projection
angiographique dans l’algorithme DRR.
Analyse spe´cifique de l’ane´vrisme
Nous observons que, dans toutes les reconstructions, l’ane´vrisme est de´ja` parfaitement
observable, y compris dans la reconstruction a` 2 vues. Sa forme s’affine au fur a` mesure qu’on
ajoute des vues. Dans la section de l’ane´vrisme, le RER est meilleur dans cette section que sur
l’arte`re en globalite´ avec des valeurs en dessous de 1.2 de`s 3 vues et une valeur de RER proche
de 1 pour 7 vues. La section 3 ne pre´sente pas de zone cache´e dans les vues angiographiques
comme l’e´tait la branche principale. Elle est tre`s bien observe´e avec les diffe´rents points de
vue utilise´s donc sa reconstruction est bonne meˆme a` 3 vues. Ceci est tre`s optimiste pour
la diminution du nombre de vues angiographiques a` utiliser. Meˆme si l’arte`re en globalite´
ne´cessite plus que 3 vues pour eˆtre bien reconstruite, notre volonte´ d’observer principalement
la ge´ome´trie de l’ane´vrisme nous permet de nous limiter a` 3 vues car sa section est de´ja` bien
reconstruite. Il y a donc possibilite´ de re´duction du nombre de vues angiographiques.
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Synthe`se de la validation en conditions parfaites
Nous sommes confronte´s dans les reconstructions au proble`me inhe´rent de la me´thode
Forme a` partir de la Silhouette ; c’est-a`-dire a` une sur-reconstruction. Nous n’y e´chappons
pas et ce proble`me est critique pour les branches dont nous disposons peu d’information a`
partir des images angiographiques comme la branche principale. Cependant, si nous nous
concentrons sur les autres branches, ce proble`me s’atte´nue comme nous l’avons constate´ dans
l’analyse des re´sultats au niveau de l’ane´vrisme. Les statistiques montrent que les ane´vrismes
sont plus pre´sents sur les branches LAD et LM et moins sur la branche principale. Le pro-
ble`me de sur-reconstruction dans cette zone est donc a` minimiser en perspective d’une bonne
reconstruction des autres branches ou` l’on peut plus aise´ment trouver un ane´vrisme.
Ces re´sultats encourageants nous ont permis de vouloir continuer l’application de l’algo-
rithme Forme a` partir de la Silhouette sur des donne´es angiographiques. Nous e´tions jusqu’a`
maintenant, en conditions parfaites ; c’est-a`-dire que nous avions jusqu’alors des images d’ar-
te`res sans parasite et les donne´es de calibrage sans erreurs.
4.2.4 Test de robustesse de la me´thode Forme a` partir de la silhouette
Avant de passer a` de vraies images angiographiques, nous souhaitons e´tudier la robustesse
de la me´thode Forme a` partir de la silhouette en testant diffe´rentes configurations d’erreurs
sur les parame`tres de calibrage. Dans chaque cas, de l’erreur est introduite sur toutes les
vues d’un ou plusieurs parame`tres. Nous souhaitons extraire des informations utiles sur les
parame`tres les plus critiques aux erreurs de calibrage dans la me´thode Forme a` partir de la
silhouette. Nous avons re´utilise´ le classement des vues 4.2.3 dans le cas de l’arte`re en globalite´
et nous montrons sur les figures 4.13 les RER et IR re´sultants pour chaque configuration.
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Figure 4.13 RER des diffe´rentes configurations en fonction du nombre de vues
Figure 4.14 IR des diffe´rentes configurations en fonction du nombre de vues
Nous montrons enfin le re´sultat de la reconstruction pour la configuration des erreurs sur
tous les parame`tres sur le graphique 4.15.
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(a) 2 vues (b) 3 vues
(c) 4 vues (d) 7 vues
Figure 4.15 Reconstruction avec erreur sur tous les parame`tres
Nous pouvons observer que 3 configurations se distinguent : la configuration avec des
erreurs sur tous les parame`tres, avec des erreurs gaussiennes sur la translation et la configu-
ration avec erreurs sur le point principal. Les autres configurations restent assez proches au
niveau du RER de la configuration sans erreur. Seules les configurations avec erreurs sur la
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focale et erreur sur l’angle transverse se distinguent aussi dans une moindre mesure au niveau
de l’IR, mais pas au niveau de l’IR.
Il existe de nombreux points a` aborder a` partir des re´sultats obtenus sur les 3 pre´ce´dents
graphiques. Nous les re´sumons ici :
– Analyse de la configuration avec des erreurs sur tous les parame`tres
– Analyse des parame`tres les plus critiques
– Analyse des erreurs sur la translation : erreurs gaussiennes et fixes
– Sensibilite´ de l’angle transverse vis-a`-vis de l’angle sagittal
Analyse de la configuration avec des erreurs sur tous les parame`tres
Dans cette partie, nous e´tudions la configuration avec des erreurs sur tous les parame`tres.
Sur la figure 4.15, nous observons les diffe´rentes reconstructions de cette configuration pour
2, 3, 4 et 7 vues. Nous observons une tre`s forte sous-reconstruction de`s 3 vues. Des branches
sont manquantes ou tre`s partiellement reconstruites comme la LAD et cela de`s 3 vues. A`
7 vues, il ne reste plus grand chose de l’arte`re a` part l’ane´vrisme et la branche principale.
La valeur du RER confirme cette sous-reconstruction en ayant allant de 0.7 pour 3 vues a`
0.3 pour 7 vues. Cette configuration a e´te´ prise pour simuler des erreurs probables sur les
donne´es angiographiques. Ce re´sultat indique donc que, potentiellement, avec des donne´es
cliniques, la reconstruction peut eˆtre atteinte d’une forte sous-reconstruction. Maintenant,
avec les autres configurations que nous avons teste´es, nous souhaitons mettre en e´vidence les
parame`tres les plus critiques de l’algorithme et qui peuvent eˆtre les sources principales de la
sous-reconstruction.
Analyse des parame`tres les plus sensibles
Parmi toutes les configurations a` erreurs sur un seul parame`tre, deux configurations se
distinguent : la configuration avec des erreurs gaussiennes sur la translation et la configuration
avec des erreurs sur le point principal. Pour la configuration avec des erreurs sur le point
principal, le RER est de´ja` sous 1 a` partir de 3 vues et diminue jusqu’a` atteindre 0.6 pour 7
vues. Enfin, pour des erreurs sur la translation de type gaussienne, le RER est de 1.4 pour 3
vues mais se de´grade tre`s fortement avec un nombre de vues croissant pour eˆtre finalement
plus faible que le RER du point principal a` 7 vues. Ces deux parame`tres semblent donc se
distinguer tre`s fortement compare´s aux autres parame`tres. Nous pouvons donc en conclure
qu’ils ont une part importante dans la sous-reconstruction de la configuration avec des erreurs
sur tous les parame`tres. Une attention particulie`re doit donc eˆtre apporte´e a` ces parame`tres
au niveau des donne´es cliniques.
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En analysant le graphique de l’IR, nous nous rendons compte que deux autres parame`tres,
qui ne se distinguaient pas au niveau du RER, se distinguent au niveau de l’IR : la focale
et l’angle transverse. Ces parame`tres, bien qu’ayant un RER proche de la configuration sans
erreur, ont un IR de´grade´. Cet IR de´grade´ indique soit un mauvais placement des voxels soit
une sous-reconstruction. Le second cas est peu probable sachant le RER est correct alors
nous pensons que l’IR montre un mauvais placement des voxels.
Finalement, il ressort de cette analyse que les 2 parame`tres les plus sensibles sont la
translation et le point principal, et que des erreurs sur ceux-ci vont provoquer une forte sous-
reconstruction. Puis dans une moindre mesure, la focale et l’angle transverse qui vont plutoˆt
provoquer un mauvais positionnement de la reconstruction.
Analyse des erreurs sur la translation : erreurs gaussiennes et fixes
Dans le paragraphe pre´ce´dent, nous avons remarque´ que des erreurs de type gaussien
sur la translation provoquent une forte sous-reconstruction. Ceci n’est pas le cas quand nous
mettons une erreur fixe sur ce meˆme parame`tre. Ainsi, ce qui provoque la sous-reconstruction
pour le parame`tre de translation n’est pas le fait d’avoir une erreur absolue sur une vue mais
des diffe´rences de valeur relatives dans la translation entre chaque vue. Ainsi, nous pouvons
imaginer qu’un syste`me me´canique ajoute automatiquement 10mm d’erreur sur la translation
pour toutes les vues, notre reconstruction y est peu sensible mais si ce syste`me me´canique
change la translation entre chaque vue, dans ce cas, la reconstruction est mauvaise. L’analyse
des donne´es angiographiques montre une variation entre les valeurs de translation pour chaque
vue et aussi un manque des donne´es de translation pour certaines vues. Une grande variabilite´
est donc pre´sente dans nos donne´es de translation. Sachant la sensibilite´ de notre algorithme
a` cette variabilite´, ce proble`me ne permet pas d’eˆtre optimiste pour la reconstruction avec
donne´es angiographiques.
4.2.5 Sensibilite´ de l’angle transverse vis-a`-vis de l’angle sagittal
Bien que ces parame`tres soient bien moins critiques que la translation ou le point principal,
il y a un point inte´ressant a` noter. Une reconstruction avec des erreurs seulement sur l’angle
sagittal posse`de un RER et un IR tre`s proche de la configuration sans erreur. Ce parame`tre
semble donc tre`s peu critique par rapport aux erreurs. Si nous regardons l’angle transverse,
ceci est diffe´rent, le RER est un peu plus faible et l’IR vaut environ 0.65. Des erreurs sur
l’angle transverse semblent donc porter plus a` conse´quence que des erreurs sur l’angle sagittal.
Ce re´sultat est tout a` fait inte´ressant et montre qu’une attention plus particulie`re doit eˆtre
apporte´e a` la pre´cision sur l’angle transverse compare´ a` l’angle sagittal.
73
4.2.6 Temps de calcul
Nous avons teste´ deux types de recherche de voxels. Nous montrons les re´sultats de la
recherche line´aire dans le tableau 4.2.6 . Peu importe pour les expe´rimentations, le temps de
calcul d’une reconstruction a` n vues restent le meˆme.
Tableau 4.2 Temps de calcul en recherche line´aire
Nombre de vues 2 3 4 5 6 7
Temps (en s) 19 28 38 48 58 68
Quant a` la recherche par octree, elle permet une reconstruction en une fraction de seconde
peu importe le nombre de vues, ce qui est un gain important compare´ a` la recherche line´aire
et nous permet d’avoir une reconstruction en ligne.
Apre`s avoir analyse´ l’algorithme de Forme a` partir de la silhouette a` partir de donne´es
simule´es en condition parfaite, les re´sultats sont satisfaisants pour une application avec don-
ne´es cliniques. Cependant, nos tests pre´liminaires avec erreurs sur les donne´es de calibrage
doivent diminuer cet enthousiasme.
4.3 Re´sultat de l’e´valuation clinique
Maintenant, nous utilisons les donne´es cliniques dans notre processus. Nous devons donc
segmenter les images angiographiques pour obtenir des silhouettes, puis nous pouvons ap-
pliquer l’algorithme Forme a` partir de la silhouette. Nous de´taillons d’abord les parame`tres
angiographiques que nous avons extraits des DICOM dans la sous-section 4.3.1, puis nous
montrons les re´sultats de la segmentation dans la sous-section 4.3.2 et enfin nous montrons
les re´sultats des reconstructions a` partir de donne´es cliniques dans la sous-section 4.3.3. Nous
montrons dans chaque partie les re´sultats pour les trois patients.
4.3.1 Parame`tres angiographiques a` partir des DICOM
Dans cette section, nous de´taillons les valeurs des parame`tres utilise´es pour les recons-
tructions, extraites des fichiers DICOM associe´s avec les images angiographiques.
Patient 1
Les parame`tres angiographiques associe´s au patient 1 sont pre´sente´s dans les tableaux
4.3.1 et 4.3.1. En analysant les donne´es angiographiques, nous nous rendons compte que le
point principal est une donne´e non pre´sente et que la valeur SOD, ne´cessaire au calcul du
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parame`tre de translation, n’est pas pre´sente pour toutes les vues. Dans le cas du patient
suivant, la translation n’est pre´sente que sur les vues AP et LAT pour l’arte`re coronaire
gauche et AP pour la droite. Nous utilisons une moyenne des valeurs de´ja` pre´sentes pour
les autres vues a` de´faut de mieux. Dans les tableaux 4.3.1 et 4.3.1, le sigle NC signifie Non
Communique´ (information non disponible).
Tableau 4.3 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - LCA - Patient 1
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 3685 710
LAT -90 0 4668 1140
30RAO -30 0 3890 NC
30LAO15CRA 30 16 3685 NC
30LAO25CAU 29 -25 4426 NC
Tableau 4.4 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - RCA - Patient 1
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 3685 730
LAT -90 0 3890 NC
Patient 2
Nous de´taillons dans cette section les parame`tres angiographiques pour le patient 2. Les
valeurs de SOD ne sont pas manquants ici, mais il n’y a pas mention des valeurs du point
principal.
Tableau 4.5 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - LCA - Patient 2
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 3071 680
LAT -90 0 3328 740
30RAO -30 0 2808 703
30LAO25CAU 30 -25 2808 670
30RAO25CAU -30 -25 3013 703
30LAO26CRA 30 26 2926 670
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Patient 3
Nous de´taillons dans cette section les parame`tres angiographiques pour le patient 3.
Tableau 4.6 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - LCA - Patient 3
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 3767 670
LAT -90 0 4709 720
30RAO -30 0 3767 699
30LAO25CAU 30 -25 4521 602
30RAO25CAU -30 -25 3767 676
30LAO25CRA 30 25 3767 649
Nous utilisons maintenant ces parame`tres dans les reconstructions a` partir de donne´es
cliniques, mais en premier, il faut obtenir des silhouettes d’arte`res a` partir des images angio-
graphiques.
4.3.2 Extraction des silhouettes
Nous effectuons la segmentation telle que de´crite dans la partie 3.2.2. Nous pre´sentons les
re´sultats pour les trois patients.
Patient 1
Nous pre´sentons les re´sultats de segmentation pour l’arte`re droite sur la figure 4.16 et pour
l’arte`re gauche sur la figure 4.3.2. La segmentation permet de retirer de manie`re correcte la
silhouette des arte`res, surtout des branches de grandes ou moyennes tailles. L’ouverture mor-
phologique permet de retirer les parasites venant de la colonne verte´brale. Sur les silhouettes,
il reste cependant quelques parasites venant des coˆtes sur AP et surtout 30 RAO. L’ane´-
vrisme est par contre tre`s mal segmente´ par notre technique, il est possible d’en apercevoir
une partie sur les vues LAT, 30RAO et 30LAO15CRA pour l’arte`re coronaire gauche, mais
pas sur les autres vues. Nous l’apercevons sur les 2 vues de l’arte`re formant un croissant de
vue en haut des arte`res.
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(a) AP (b) LAT droite (c) 30 lao 25 cau
(d) 30LAO15CRA (e) 30RAO
Figure 4.16 Segmentation des silhouettes -LCA du patient 1
(a) AP (b) LAT
Figure 4.17 Segmentation des silhouettes - RCA du patient 1
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Patient 2
Nous pre´sentons les re´sultats de la segmentation des silhouettes du patient 2 dans la figure
4.18. De la meˆme manie`re que le patient 1, les arte`res sont bien segmente´es avec cependant
quelques parasites restants. Par contre, l’ane´vrisme est mal segmente´ car seuls ses contours
sont pre´sents dans les silhouettes comme on peut le voir sur toutes les images.
(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO26CRA (f) 30RAO25CAU
Figure 4.18 Silhouettes extraites pour l’arte`re coronaire gauche du patient 2
Patient 3
Nous pre´sentons les re´sultats de la segmentation des silhouettes du patient 3 dans la
figure 4.19. Nous observons e´galement la mauvaise segmentation de l’ane´vrisme dont seuls
les contours sont extraits.
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(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO25CRA (f) 30RAO25CAU
Figure 4.19 Silhouettes extraites pour l’arte`re coronaire gauche du patient 3
4.3.3 Reconstruction 3D a` partir de silhouettes
Nous montrons dans la section suivante les re´sultats des reconstructions pour les trois
patients.
Patient 1
La reconstruction est calcule´e a` partir des images segmente´es. Nous montrons dans la
figure 4.20 les reconstructions de l’arte`re coronaire gauche a` 2, 3, 4 et 5 vues d’un meˆme point
de vue qui permet d’observer correctement les re´sultats. Pour cette arte`re, nous avons choisi,
dans un premier temps, comme point de bifurcation la se´paration de la branche circonflexe
qui est facilement identifiable dans toutes les images comme pre´sente´es dans la partie 3.2.1.
Nous pre´senton d’abord les re´sultats en utilisant ce point principal. Pour l’arte`re droite, nous
avons choisi comme point principal la premie`re branche en partant de la racine de l’arte`re.
Sur la reconstruction a` 3 vues (figure 4.3.3), la branche circonflexe est bien reconstruite,
mais les autres ne le sont pas. Il y a une sous-reconstruction avec des parties de branches
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manquantes. Toutes les branches loin du point principal posse`dent un proble`me de sous-
reconstruction. Les diffe´rentes branches sont sche´matise´es sur la figure 4.21 pour s’apercevoir
de leur pre´sence ou non. Ce phe´nome`ne empire fortement avec un nombre croissant de vues.
Avec 4 vues, la branche LAD disparaˆıt, a` 5 vues, plus rien est identifiable. Nous avons aussi
effectue´ la reconstruction a` 2 vues (figure 4.20) et nous observons bien le proble`me de sur-
reconstruction, inhe´rent a` la me´thode Forme a` partir de la silhouette. L’ajout supple´mentaire
de vues engendre des proble`mes de sous-reconstruction.
(a) 2 vues (b) 3 vues
(c) 4 vues (d) 5 vues
Figure 4.20 Vue de la reconstruction avec nombre croissant de vues
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Figure 4.21 Sche´matisation des arte`res sur la reconstruction a` 3 vues
Pour la reconstruction a` 2 vues de la RCA, la reconstruction souffre d’un proble`me de
sur-reconstruction pour la partie supe´rieure de l’arte`re. Il y a de nombreux voxels fantoˆmes.
Cependant, la branche infe´rieure (branche horizontale sur les images angiographiques) n’est
pas bien reconstruite.
Figure 4.22 Arte`re droite reconstruite avec 2 vues
Nous souhaitons ve´rifier deux hypothe`ses. La premie`re : est-ce la segmentation la source
du proble`me ? Celle-ci n’e´tant pas parfaite, il est possible que les parasites de segmentation
interfe`rent avec la reconstruction. Nous souhaitons infirmer ou non cette hypothe`se en testant
la reconstruction a` partir d’images nettoye´es manuellement des parasites et du cathe´ter si
possible. Nous montrons sur la figure 4.23 les re´sultats des reconstructions.
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(a) 2 vues (b) 3 vues
(c) 4 vues
Figure 4.23 Vue de la reconstruction avec nombre croissant de vues et images nettoye´es
manuellement
La segmentation manuelle n’a pas permis d’ame´liorer les re´sultats de la reconstruction, les
re´sultats sont assez semblables aux reconstructions ge´ne´re´es avant. Il y a cependant beaucoup
moins de parasites entourant la reconstruction mais celle-ci est toujours sous-reconstruite. La
deuxie`me hypothe`se est l’influence du choix de placement du point principal. Nous choisissons
maintenant la sortie du cathe´ter dans l’arte`re comme point principal dans toutes les images.
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(a) 3 vues (b) 4 vues
Figure 4.24 Vue de la reconstruction avec nombre croissant de vues et point principal a` la
sortie du catheter
Dans ce cas, la zone autour du point principal semble bien reconstruite et la branche
circonflexe a disparu. Il y a donc une influence du point principal sur la reconstruction. Bien
que nous essayons de positionner le point principal sur un lieu correspondant pour chaque
image, il en re´sulte un proble`me de sous-reconstruction.
De plus, il est inte´ressant de remarquer que si nous alignons le volume de reconstruction
avec les vues utilise´es, celui-ci ressemble en partie aux silhouettes (figure 4.25).
(a) AP (b) LAT
Figure 4.25 Reconstruction aligne´e sur les vues utilise´es
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Patient 2
Nous pre´sentons les re´sultats de reconstruction pour le patient 2 dans la figure 4.26.
La reconstruction a` 2 vues montrent toujours le proble`me inhe´rent a` la me´thode Forme a`
partir de la silhouette, c’est-a`-dire de la sur-reconstruction si peu de vues sont utilise´es.
La reconstruction a` 3 vues est une bonne reconstruction de l’arte`re car on peut distinguer
tous les branches ainsi que l’ane´vrisme, ce qui est encourageant pour l’application de la
me´thode sur des donne´es cliniques. Cependant, l’utilisation d’autres vues provoque de la
sous-reconstruction comme pour le patient 1.
(a) 2 vues (b) 3 vues : AP + LAT + 30RAO
Figure 4.26 Reconstructions du patient 2 pour 2 et 3 vues
Patient 3
Nous pre´sentons les re´sultats de reconstruction pour le patient 3 dans la figure 4.27. Nous
montrons ici le re´sultat de la reconstruction a` 3 vues avec 2 diffe´rentes troisie`me vue. Dans
les deux cas, la sous-reconstruction est pre´sente sur les branches de l’arte`re mais l’ane´vrisme
est bien repre´sente´ dans le volume de reconstruction. Cependant, le fait que la segmentation
n’extrait que les contours de l’ane´vrisme ne permet pas une reconstruction comple`te de celui-
ci.
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(a) 3 vues : AP + LAT + 30LAO25CRA (b) 3 vues : AP + LAT + 30RAO
Figure 4.27 Reconstructions du patient 3 pour 3 vues
Afin de montrer que la me´thode Forme a` partir de la silhouette est capable de recons-
truire des ane´vrismes si ceux-ci sont correctement segmente´s dans les images angiographiques,
nous avons nettoye´ manuellement les silhouettes du patient 3 et mis en blanc l’inte´rieur des
ane´vrismes. Nous montrons dans la figure 4.28 les re´sultats de cette segmentation manuelle.
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(a) AP (b) LAT (c) 30RAO
(d) 30LAO25CAU (e) 30LAO25CRA (f) 30RAO25CAU
Figure 4.28 Silhouettes extraites pour l’arte`re coronaire gauche du patient 3
Enfin, nous proce´dons a` la reconstruction a` partir de ces images et nous montrons les
re´sultats pour 3 et 4 vues dans la figure 4.29. Nous observons que le volume de l’ane´vrisme
est bien reconstruit pour 3 et 4 vues. Cependant, comme pour les autres images utilise´es et
patients, nous sommes toujours confronte´s a` un proble`me de sous-reconstruction au niveau
des branches de l’arte`re. La bonne reconstruction du volume de l’ane´vrisme est cependant
une bonne indication de la faisabilite´ de la me´thode Forme a` partir de la silhouette sur des
donne´es de patients atteints d’ane´vrismes.
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(a) 3 vues (b) 4 vues
Figure 4.29 Reconstructions du patient 3 pour 3 vues
4.4 Discussion ge´ne´rale
Nous allons discuter dans cette section les re´sultats obtenus par notre me´thode. Nous
allons discuter en premier des re´sultats de segmentation puis des re´sultats de reconstruction.
4.4.1 Segmentation des images angiographiques
La me´thode de segmentation utilise´e dans ce me´moire pre´sente de bons re´sultats en ce qui
concerne la segmentation des arte`res. Cependant, il reste de nombreux parasites dus aux coˆtes
et a` la colonne verte´brale. Il est important de souligner la bonne segmentation des branches
principales des arte`res. Les ane´vrismes, selon les statistiques pre´sente´es dans la revue de
litte´rature, sont principalement pre´sents sur ces branches. Nous segmentons donc les zones
importantes pour les me´decins et la reconstruction. Cependant, la segmentation de l’ane´-
vrisme est assez mauvaise compare´e a` la segmentation des arte`res. Le proble`me vient d’une
proprie´te´ du filtre de Frangi que nous avons utilise´ ici. Ce filtre permet un bon rehaussement
des structures tubulaires telles que les arte`res, mais est moins performant sur les structures
circulaires comme un ane´vrisme. Le filtre de Frangi n’est pas adapte´ a` la segmentation des
ane´vrismes. Afin de segmenter les contours des arte`res, nous nous sommes concentre´s dans ce
me´moire a` une me´thode basique mais il existent des me´thodes de segmentations des contours
qui donnent de meilleurs re´sultats.
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4.4.2 Reconstruction 3D
Les re´sultats a` partir des images simule´es avec des donne´es de calibrage non errone´s sont
bons. Nous obtenons une reconstruction avec 3 vues de´ja` satisfaisante, malgre´ quelques occlu-
sions restantes. Ces occlusions disparaissent avec 4 vues et peu d’ame´liorations apparaissent
en augmentant le nombre de vues jusqu’a` 7 vues. Ce re´sultat est inte´ressant pour deux rai-
sons. En premier, il montre la capacite´ de notre algorithme a` reconstruire de manie`re correcte
une arte`re coronaire et un ane´vrisme si les conditions de calibrage sont ales. En second, nous
voyons que 3 vues sont suffisantes pour une reconstruction, voire 4 vues, mais utiliser plus de
vues ne donne pas une meilleure reconstruction. Nous pouvons donc se limiter a` 3 ou 4 vues
et non plus utiliser 5 a` 7 vues comme ce qui se fait a` pre´sent dans un examen angiographique,
surtout si nous nous limitons a` la zone de l’ane´vrisme.
Cependant, les re´sultats tre`s encourageants des expe´riences de simulations dans des condi-
tions optimales sont a` mettre en balance avec les re´sultats dans des conditions de calibrage
avec erreurs. Les expe´riences ont montre´ une sous-reconstruction si des erreurs sont pre´sentes
sur les parame`tres de calibrage. Cette expe´rience a surtout mis en avant la sensibilite´ de notre
algorithme aux erreurs sur la translation et point principal.
Ensuite, nous avons proce´de´ a` une e´valuation clinique de notre algorithme et il s’ave`re que
nous sommes expose´s a` un proble`me de sous-reconstruction. Nous pouvons nous poser la ques-
tion de savoir si la sous-reconstruction n’est pas due a` une mauvaise mise en correspondance
entre les vues, ce qui, dans notre me´thode, e´quivaut a` un proble`me d’intersection de coˆnes de
projection. Ce proble`me d’intersection est soit que les coˆnes ne correspondent pas au meˆme
objet (proble`me de segmentation), soit que les coˆnes ne sont pas bien positionne´s (proble`mes
de parame`tres de reconstruction) Les reconstructions avec des images nettoye´es montrent
qu’une segmentation ”propre” n’ame´liore en rien le proble`me de sous-reconstruction. De plus,
sur toutes les images, toutes les branches que l’on souhaite faire correspondre existent. La
segmentation ne semble donc pas eˆtre ici le proble`me, mais les parame`tres utilise´s pour la
reconstruction. L’expe´rience de robustesse avec des erreurs sur tous les parame`tres a montre´
une sous-reconstruction de l’arte`re. Cette configuration a e´te´ mise en place a` partir de va-
leurs d’erreurs sur les donne´es angiographiques extraites de la the`se de Fallavollitta [63]. Ce
sont des valeurs re´alistes d’erreur pouvant se produire sur des donne´es angiographiques et
potentiellement sur les noˆtres. Il est possible d’e´mettre un lien entre la sous-reconstruction
a` partir de donne´es cliniques et cette expe´rience. Il est aussi a` pre´ciser que les parame`tres
de point principal et de translation, les deux parame`tres les plus critiques, sont totalement
ou partiellement manquants dans les donne´es angiographiques des patients pre´sente´s dans ce
me´moire. Ceci est suˆrement la source principale de nos erreurs. Pour exemple, dans le test
de robustesse, nous avons choisi comme erreur de translation des valeurs gaussiennes d’e´cart
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type 20mm. Nous avons pris, pour les vues ou` la translation e´tait manquante, la moyenne.
Pour l’arte`re coronaire gauche du patient, cette valeur est de 925mm. Cependant, nous avons
des valeurs de translation allant de 710mm a` 1140mm ( respectivant pour AP et LAT). Ceci
donne une fourchette de valeurs potentielles pour la translation. Les e´carts peuvent eˆtre donc
bien plus importants que 20mm qui est la valeur choisie dans notre simulation et qui montre
de´ja` une sous-reconstruction.
Les autres patients (ceux pre´sente´s dans la partie Re´sultats du me´moire et en annexe)
posse`dent le parame`tre SOD, cependant nous sommes toujours confronte´s au proble`me de
sous-reconstruction. Ceci nous fait nous pencher sur le second parame`tre angiographique cri-
tique que nous avons duˆ estimer car pas pre´sent dans les enteˆtes DICOM - le point principal-
comme source principal d’erreur.
En effet, pour le point principal, nous n’avons aucune donne´e dans le DICOM pour savoir
comment le technologue centre l’image par rapport a` l’isocentre. Nous avons teste´ l’hypo-
the`se que le milieu de l’image pouvait eˆtre le point principal et le re´sultat donnait quasiment
peu de voxels reconstruits (encore beaucoup moins que dans nos re´sultats actuels). Le choix
de la bifurcation est un essai de translater correctement les images, mais ceci ne les centre
pas sur leur vrai isocentre. Notre bifurcation devient artificiellement notre isocentre, donc
la reconstruction est correcte localement, mais plus nous nous e´loignons moins les volumes
correspondent, ce qui engendre une sous-reconstruction. Dans le but de reconstruire correc-
tement les arte`res coronaires a` partir d’images angiographiques, il faut donc estimer une
position correcte des points principaux sur les images et estimer e´galement les parame`tres de
translation sur les vues ou` ceux-ci manquent. Potentiellement, les autres parame`tres peuvent
apporter de l’erreur e´galement, mais la me´connaissance des parame`tres de point principal
et de translation quand ceux-ci sont manquants demeure un proble`me majeur pour notre
algorithme.
4.4.3 Autres sources d’erreurs
Des artefacts venant des mouvements respiratoires ou cardiaques peuvent eˆtre a` l’origine
de la sous-reconstruction e´galement. Nous avons essaye´ de synchroniser toutes les images sur le
meˆme moment du cycle cardiaque mais nous n’avons pas conside´re´ le mouvement respiratoire
dans les artefacts de mouvements a` prendre en compte dans les reconstructions. Une analyse
plus pousse´e de l’influence du mouvement respiratoire doit eˆtre effectue´e afin de s’assurer de la
meilleure reconstruction possible. De se´quences angiographiques plus longues permettraient
de pouvoir faire une double synchronisation cardiaque-respiratoire mais provoquerait plus
d’irradiations pour le patient. D’autres solutions doivent donc eˆtre e´tudie´es.
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CHAPITRE 5
CONCLUSION
Ce chapitre propose une conclusion ge´ne´rale sur les diffe´rentes parties de ce projet. En
premier, nous allons faire une synthe`se des travaux pre´sente´e puis de´tailler les limites et
ame´liorations a` apporter aux diffe´rentes parties du projet.
5.1 Synthe`se des travaux
Nous avons re´ussi a` cre´er une plateforme globale de reconstruction des arte`res coronaires a`
partir d’images angiographiques, qui est rapide (des reconstructions en moins d’une minute) et
quasi-automatique (segmentation avec MatLab). Cette plateforme permet de visualiser en 3D
de manie`re interactive une arte`re coronaire et son ane´vrisme comme l’a de´montre´ l’expe´rience
avec le sujet de simulation. Nous avons donc rempli notre premier objectif. Enfin, nous avons
montre´ qu’il e´tait possible d’utiliser 3 (ou 4 vues tout au plus) pour obtenir une tre`s bonne
reconstruction au lieu de 5 a` 7 jusqu’a` pre´sent. L’outil de´veloppe´ ici permet donc de re´duire
le nombre de vues angiographiques au minimum ne´cessaire en permettant au me´decin de
choisir au fur a` mesure des acquisitions la meilleure vue lui permettant d’obtenir la meilleure
prochaine reconstruction. Nous avons aussi e´tabli une strate´gie de prise de vues permettant
de guider le me´decin dans le choix de ces vues optimales.
Cependant, il y a de nombreuses limites aux travaux pre´sente´s dans ce me´moire. Nous
allons les pre´senter dans les prochaines sections en y apportant des solutions possibles.
5.1.1 Analyse du proble`me de sous-reconstruction
Nos re´sultats cliniques souffrent de sous-reconstruction de`s qu’on utilise 3 vues ou plus.
De nombreuses branches sont manquantes ou ne sont reconstruites qu’en partie. Nous avons
montre´ dans la section 4.4 que ce proble`me ne venait pas de la segmentation, mais de pa-
rame`tres de reconstruction pas assez pre´cis pour notre algorithme. Cette hypothe`se a e´te´
ve´rifie´e en appliquant des erreurs dans les parame`tres de calibrage des vues dans les simula-
tions. Nous obtenons alors, de meˆme, une sous-reconstruction, qui entraˆıne une disparition
partielle d’une branche de`s 3 vues. Les donne´es angiographiques, fournies dans le DICOM,
associe´es aux images angiographiques, ne contiennent pas ou partiellement les informations
de point principal et de translation (suivant le patient) dont nous avons pourtant besoin
pour la reconstruction. De plus, l’e´tude de robustesse que nous avons mene´ parame`tre par
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parame`tre montre que ces 2 parame`tres sont les deux plus critiques. Il convient d’obtenir une
estimation de ces parame`tres pour espe´rer obtenir une reconstruction convenable.
Afin de reme´dier a` ce proble`me et obtenir des reconstructions correctes avec des donne´es
cliniques, il faut donc estimer d’une part certains parame`tres comme le point principal ou
la translation quand ils sont manquants et ame´liorer la pre´cision des parame`tres angiogra-
phiques. Tout ceci a pour but d’obtenir des donne´es de calibrage se rapprochant le plus des
parame`tres re´els. Cheriet[31] a de´veloppe´ un algorithme qui, a` partir d’une estimation initiale
(comme ce que nous avons), va affiner les parame`tres de calibrage. Cet algorithme est de´crit
dans la revue de litte´rature 2.5.2. Dans sa forme actuelle, cet algorithme s’applique sur des
points segmente´s et a` mettre en correspondance manuellement. L’algorithme permettra d’ob-
tenir de bons parame`tres pre´cis. Cependant, avant meˆme de l’utiliser, il convient de critiquer
un peu le syste`me de stockage des donne´es DICOM. Le stockage des informations est fait
de manie`re parcellaire ou non-exacte pour certains parame`tres. Toutes les vues LAT (droite)
apparaissent a` 90 degre´s et non - 90 degre´s comme elle devrait, mais bien suˆr quand nous
observons l’image, celle-ci est une LAT droite et non gauche car la colonne verte´brale appa-
raˆıt sur la gauche. Nous savons que la SOD est connue pour toutes les vues car ce parame`tre
s’affiche sur les e´crans de controˆle du C-arm. C’est au moment du stockage que se pose donc
un proble`me. Ce proble`me de´pend du patient utilise´ (les deux patients en annexe ont le para-
me`tre SOD pre´sent pour toutes les vues). De plus, le point principal n’est pas indique´ dans
les DICOM, ce qui est une perte d’information. Il est tout a` fait probable que les techniciens
centrent toutes les acquisitions sur un meˆme point mais nous ne pouvons pas le connaˆıtre
pour une analyse poste´rieure. C’est dommage de perdre ce type d’informations connues au
moment de l’acquisition. Cependant, une concertation avec les technologues permettrait de
connaˆıtre leur proce´dure pre´cise pour le placement de l’isocentre. De plus, on remarque que la
reconstruction pour l’arte`re coronaire gauche, a` 3 vues surtout, posse`de des occlusions dans
la zone qui correspond physiquement au muscle cardiaque. La connaissance de la surface a
priori du muscle cardiaque, appose´e a` la reconstruction, permettrait de se´parer l’inte´rieur
du muscle cardiaque de son exte´rieur (ou` se trouvent les arte`res coronaires). Il serait alors
possible d’e´liminer les voxels de la reconstruction situe´s a` l’inte´rieur du muscle cardiaque.
5.1.2 Vitesse de reconstruction
La recherche par octree permet d’obtenir une reconstruction en une fraction de seconde, ce
qui remplit de´ja` nos crite`res de rapidite´. Cependant, il est encore possible d’ame´liorer cela en
misant sur le type de reconstruction que nous utilisons. Peu importe la me´thode de recherche
de voxels que nous utilisons, le test d’un voxel est inde´pendant des tests des autres voxels.
Cette recherche n’est pas se´quentielle et se preˆte tre`s bien a` la paralle´lisation. La libraire
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OpenMP permet la paralle´lisation d’un programme en C++ comme l’est notre application.
5.1.3 Automatisation de l’application
Si nous avons tous les parame`tres de reconstruction, l’algorithme de reconstruction est
totalement automatique. Dans ce sens, nous avons rempli notre taˆche. Cependant, la partie
segmentation de notre application s’effectue sur MatLab. Afin de rendre tout le processus
automatique, cette partie segmentation doit eˆtre imple´mente´e en C++ pour une totale inte´-
gration a` notre application.
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ANNEXE A
Re´sultats pour patient 4
Nous allons de´tailler dans les 2 prochaines annexes les re´sultats et de reconstruction pour
les 2 autres patients. Comme pour le patient pre´sente´ dans le me´moire, nos effectuons d’abord
la segmentation des arte`res coronaires gauche et droite, puis nous effectuons la reconstruction
a` partir de ces vues. Ces patients posse`dent l’avantage d’avoir toutes les valeurs de SOD
compare´ au patient du me´moire mais les re´sultats de segmentation n’e´taient pas concluants
pour une reconstruction supe´rieure a` 2 vues.
Parame`tres angiographiques
Les parame`tres associe´s au patient 4 sont pre´sente´s dans les tableaux A et A
Tableau A.1 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - LCA - Patient 4
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 4864 664
LAT -90 -2 6502 684
45LAO 45 0 5500 634
45LAO30CRA 45 30 6962 664
Tableau A.2 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - RCA - Patient 4
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 4864 664
LAT -90 -2 6042 704
Segmentation
La segmentation des vues 45LAO35CRA et 45LAO sont mauvaises compare´ aux re´sultats
que nous avons eu pour d’autres vues. Cependant, ce re´sultat s’explique en regardant les
images angiographiques originales. Sur ces 2 vues, les arte`res sont peu rehausse´es par le
produit de contraste. La segmentation est donc complique´e par la suite.
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(a) AP (b)LAT droite
(c) 45 LAO (d) 45LAO30CRA
Figure A.1 Segmentation des silhouettes - LCA
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(c) AP (c) LAT
Figure A.2 Segmentation des silhouettes -RCA
Reconstruction
Nous pre´sentons ici les re´sultats de reconstruction en utilisant les vues AP, LAT et 45LAO.
Cette dernie`re e´tant mal segmente´e, la reconstruction pour 3 vus est donc mauvaise et a` cela
se rajoute le proble`me de sous-reconstruction. Cependant, il est a` remarquer que les valeurs
de translation sont pre´sentes pour toutes les vues mais la segmentation ne permet d’eˆtre
concluante pour 3 vues ou plus.
(a) AP+ LAT (b) (a)+ 45LAO
Figure A.3 Reconstruction de la LCA pour 2 et 3 vues
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(a) AP+ LAT
Figure A.4 Reconstruction de la RCA pour 2 vues
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ANNEXE B
Re´sultats pour patient 5
Parame`tres angiographiques
Les parame`tres associe´s au patient 5 sont pre´sente´s dans les tableaux B et B
Tableau B.1 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - LCA - Patient 5
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 6211 640
LAT -90 0 6758 750
30RAO -30 0 5558 653
31LAO25CRA 31 25 5792 637
31LAO25CAU 31 -25 7616 637
Tableau B.2 Parame`tres utilise´s pour chaque vue - RCA - Patient 5
Vue Angle transverse Angle sagittal Focale Translation
AP 0 0 5324 640
LAT -90 0 6758 760
Segmentation
La segmentation est bonne pour AP, LAT et 30RAO. Il est a` remarquer une LAD tre`s
fine sur l’image LAT. La branche sera difficile a` reconstruire.
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(a) AP (b)LAT droite
(c) 30 RAO (d) 31LAO25CRA
(e) 31LAO25CAU
Figure B.1 Segmentation des silhouettes - LCA
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(f) AP (g) LAT
Figure B.2 Segmentation des silhouettes -RCA
Reconstruction
Nous faisons la reconstruction avec les 2 vues AP et LAT pour la LCA et RCA, puis nous
utilisons la vue RAO pour une reconstruction a` 3 vues de la RCA. Le re´sultat de la segmenta-
tion des deux autres vues ne nous permet pas de les utiliser afin d’obtenir un re´sultat conve-
nable. Le re´sultat de la reconstruction a` 3 vues montre e´galement une sous-reconstruction
comme pour le patient du me´moire. Nous posse´dons les donne´es de translation mais cela
n’empeˆche pas une sous-reconstruction. La LAD du patient est fine sur l’image LAT, il est
probable qu’ici les erreurs sur le point principal seul suffise a` une mauvaise reconstruction.
En ce qui concerne l’arte`re coronaire droite, nous obtenons une bonne reconstruction, bien
que nous ayons un volume fantoˆme duˆ au cathe´ter.
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(a) AP+ LAT (b) (a)+ 30RAO
Figure B.3 Reconstruction de la LCA pour 2 et 3 vues
(a) AP+ LAT
Figure B.4 Reconstruction de la RCA pour 2 vues
